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1 はじめに 
 
本研究の最終目標は体表面電極で計測された生体電気信号から，生体内電気
信号の信号源を推定する生体内電気信号の信号源推定システムを実現すること
である．この推定システムにおいてコア技術となる分圧抵抗スイッチング電極
とは，電圧を計測するために体表面に取り付けられる 2 つの電極間を分圧抵抗
で短絡させることで，生体内電気信号の信号源に関する電圧情報と位置情報の 2
つを同時に取得可能な電極のことであり，これら 2 つの情報を使うことで，信
号源が推定される．本論文の目的は，分圧抵抗スイッチング電極による信号源
推定の基礎検討として，この電極による体表面生体電気信号の計測理論の確立，
そのために必要となる計測システムの開発，並びに信号源推定の基礎理論を確
立することである． 
 体表面電極を用いることで，体表面で計測された生体電気信号から，その信
号源を推定する方法は，“逆問題”と呼ばれ，脳信号源や心臓信号源を推定する
ことを目的として，古くからその方法が検討されている．本章では，本研究の
意義として，体表面電極で計測された生体電気信号から，その信号源を推定す
る必要性，重要性に加えて，従来の推定理論の概要と課題点を示した後，本研
究の新規性と位置付けを記す． 
 
1.1 本研究の意義 
 病気の診断や治療，生体機能の解明を行うためには，対象となる生体組織の
生体内部での活動状態を非侵襲に可視化することが重要である．診断を行う場
合，可視化された画像から健常状態との比較を行うことで病変の部位，状態，
程度などを把握することができ，その結果から適切な治療方法を選択すること
ができる．生体機能の解明では，特定の動作を行った場合や，何らかの刺激が
生体に与えられた場合に，活性化する部分を可視化することで，その部位が担
っている役割を把握することができる． 
 そのため，生体内部にある組織の活動状態を可視化する方法は盛んに検討さ
れており，実用化されている技術は多い[1]．生体組織の形態を可視化するため
に用いられる方法としては，X 線を使用することで体内の断層図を取得するコ
ンピュータ断層撮影(computed tomography: CT)，同じく体内の断層図が取得でき，
放射線被ばくのない安全な方法として，核磁気共鳴を利用する核磁気共鳴現象
法(magnetic resonance imaging: MRI)が挙げられる．また，放射線を発する陽電子
(ポジトロン)体内に投与し，体外からのその放射線を検出することで可視化を行
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うポジトロン断層法(positron emission tomography: PET)，生体内に投与した放射
性同位体から放射されるガンマ線の検出を利用した単一光子放射断層撮影
(single photon emission computed tomography: SPECT)は体内での組織の機能を可
視化することができる．脳機能の可視化に特化した方法として，MRI を利用し
て脳血流動態を映像化する磁気共鳴機能画像法(functional magnetic resonance 
imaging: fMRI)，近赤外線分光法(near infrared spectoroscopy: NIRS)を用いて同じ
く脳血流動態を可視化する近赤外光脳機能イメージング装置，脳の電気活動に
よって生じる磁場を計測する脳磁図(magnetoencephalography: MEG)などが挙げ
られる．また，超音波の特性を利用することで，体内組織の形状を可視化する
超音波画像診断装置なども実用化されている．これら方法をその目的に応じて
使い分けることで生体内部組織を明瞭に観察することが可能であるが，MRI や
CT，PET，SPECT, MEG に関しては装置が大きく，高価であり，ランニングコ
ストを大きいことが問題点として挙げられる．また，f-MRI や NIRS によって脳
機能を可視化することを考えると，これらの方法は脳が賦活化することで増加
する血行動態の変化を可視化しているため，時間分解能が低い．超音波画像診
断装置はこれらの方法と比較すると小型，安価であるが頭蓋骨に覆われた頭部
などには適用することが難しい． 
 生体内で生じる電気現象を金属電極やカーボン電極を用いて計測し，その計
測結果を可視化する生体電気現象の計測は，計測装置が小型，安価であること
から広く使用されている．この生体電気現象の計測方法は，大きく生体内での
計測と体表面での計測の 2 つに分類することができる．生体内での計測に関し
ては，深層筋の筋電図を計測することを目的に使用される針電極，てんかん焦
点の特定など脳内での脳電気現象を計測することを目的に使用される頭蓋内電
極，不整脈などの心臓疾患の治療の際に，心臓内での心臓電気活動を計測する
カテーテル電極などが挙げられる[2‒4]．これらの方法では生体内での特定部位
の電気的な活動状態を詳細に可視化することができるが，侵襲性が大きいこと
が問題である． 
これに対して体表面での計測は，体表面電極を皮膚表面に貼付することで，
生体電気現象を計測する方法であり，非侵襲に実施することが可能である．そ
のため，心電図，筋電図，脳波などの計測が医療施設や研究施設で行われてい
る．体表面電極で計測された結果からでも，生体内部での電気的な活動状態を
推定することは可能であるが，その発生源，すなわち信号源を推定することで，
より詳細な情報を取得することを目的に実施されるのが，体表面電位による生
体内電気信号の信号源推定である．この方法は，不整脈などの心臓疾患，ある
いは，てんかんなどの脳疾患の疾患部位を非侵襲に推定することができ，電気
的な活動状態から複雑な生体機能の解明にも適用できることから，臨床的にも，
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学術的にも大きな意義を有している． 
 体表面で計測された生体電気現象を利用した逆問題の１つに脳信号源の推定
がある．この推定方法は，表面電極を頭皮に装着することで，脳電気活動によ
って生じる頭皮上での電位分布を計測した脳波を利用して脳信号源の推定を行
うものである[5, 6]．この方法では，脳信号源を何らかの電気的なモデルとして
仮定する必要があり，大きく点電源で仮定する方法と分布電源で仮定する方法
に分けられる．いずれの場合でも，まず，任意の脳信号源が頭皮上に発生され
る電位分布を順問題として解く必要がある． 
ニューロンが興奮している場合に生じる電流の流れは，電流双極子で近似す
ることができ，局在する多数のニューロンの興奮を 1 つの電流源と考え，これ
を等価電流双極子として推定する方法が脳信号源を点電源で仮定する双極子モ
デルである[5‒7]．この双極子モデルは，脳信号源推定に関する研究の始まりか
ら，今日に至るまで用いられている方法であり，脳信号源推定における中心的
な役割を担っていると言える．本邦では本間らが，等価双極子追跡法として推
定理論を確立している[8‒10]．双極子モデルでは，脳内に仮想的な等価電流双極
子が存在するとして，この双極子によって頭皮表面に生じる電位分布を算出す
る．そして，算出された電位と頭皮表面で実測された電位との差が小さくなる
ように仮想的な等価双極子の位置，方向，大きさといったパラメータを変更す
ることで，双極子が推定される．双極子モデルによる研究初期では頭部を導電
率が一様な球体と仮定されていたが，近年では，MRIや CT によって取得された
頭部の実形状データに対して，導電率の違いを反映させるために頭部を頭皮，
頭蓋骨，脳の 3 層，もしくは頭皮，頭蓋骨，髄液，脳の 4 層で考える方法が用
いられる[9]． 
双極子モデルによる推定方法は，局在する脳信号源を推定できることから，
てんかん性異常脳波に対して，この推定方法を適用することによるてんかん焦
点の推定に有用であることが報告されている[3, 11‒16]．また，脳内での情報処
理プロセスの解明を目的として，事象関連電位のように，特定の刺激を与えた
場合に賦活化する脳部位の推定への応用も盛んである[17‒22]．しかしながら，
双極子モデルは脳信号源を局在する脳電気活動とするため，ある程度その信号
源の位置や数が明らかになっている場合には，非常に有効な推定方法であるが，
脳全体に及ぶ電気活動の分布を推定することは難しい． 
脳全体に及ぶ電気活動の分布を脳信号源として推定するのが分布電源モデル
である．この方法では，脳内を多数の格子点で分割して，各格子点に電流双極
子が配置されていると考え，これらの双極子の大きさが推定される．分布電源
モデルでは，頭皮表面での計測点の数よりも双極子の数の方が多い劣決定問題
となるため，最小ノルム法や重み付け最小ノルム法など様々な最適化法が検討
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されている．Pascual-Marqui らによって開発された重み付け最小ノルム法とラプ
ラシアンフィルタを組み合わせた low resolution electromagnetic tomography 
(LORETA)は，脳電気活動の分布を 3 次元的に表現することが可能である[23‒25]．
脳電気活動の分布が可視化されることから，アルツハイマー病や認知症といっ
た脳疾患の診断，双極子モデルと同様にてんかんの診断に用いられている[26‒
29]．脳機能解明を目的として，事象関連電位への適用も報告されている[30‒34]． 
体表面心電図から心臓電気活動に伴う心臓信号源の推定も盛んに研究されて
いる逆問題の 1 つである[35, 36]．この方法を用いることで非侵襲に心臓信号源
を推定することができれば，臨床で広く使用されている 12 誘導心電図よりも詳
細に心臓電気活動を可視化できるため，臨床的意義が非常に大きいとされてい
る．心電図逆問題の歴史は古く，1964 年の Bellman らの研究成果が最初の報告
とされている[37]．心電図逆問題は大きく，心筋活動電位によって生じる心臓内
電流分布の推定と，心外膜表面での電位分布の推定に分けられる．心臓内電流
分布を推定する場合，心筋の活動によって生じる電流源は，脳信号源と同様に
電流双極子でモデル化することができる．心臓信号源の推定においても双極子
モデルは，研究の初期から用いられているモデルであり，刺激伝達系による興
奮伝搬の推定に始まり，近年では虚血性心筋症などの局在的疾患部位の推定や
興奮の伝搬異常など異常信号源の推定に用いられている[7, 38‒42]．また，Cohen
らは，心臓の電気的興奮や疾患部位ではなく，不整脈の治療法の１つであるア
ブレーション治療におけるカテーテル位置を双極子モデルで推定することを試
みており，心臓信号源推定における双極子モデルは，更なる発展が期待される[43, 
44]． 
一方，心外膜表面の電位分布が心臓信号源として推定され始めたのは，1978
年の Barr らの報告が始めとされる[45]．双極子モデルは，体表面電位分布から
一意に解を求めることが難しいが，心外膜上での電位分布を推定する場合は，
体表面電位分布から一意に解を求めることができるため，多くの研究が実施さ
れている[46‒48]．この方法は，心外膜表面での 3 次元電位分布を可視化できる
ため，多くの心疾患において，その有用性が報告されている[48‒51]． 
ここまで記したように体表面で計測された脳波や心電図から，その信号源を
推定することは，非侵襲に生体内部での電気的な活動状態を詳細に可視化でき
ることから，病気の診断や治療に有用であるという臨床的な意義と，生体機能
解明に関しても有用であるという学術的な意義の双方を併せ持っている．しか
しながら，推定に必要となる体表面電極数が多いことが課題として挙げられる．
脳信号源を推定する場合，高い推定精度を得るためには，詳細な頭皮表面の電
位分布と頭部形状データが必要である．これは心臓信号源を推定する場合でも
同様であり，その推定精度は，体表面電位分布と上半身の形状データの綿密さ
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に依存する．特に実用的な精度を得るためには多数の体表面電極が必要とされ，
脳信号源推定においては国際 10-20 法で規定されている 21 個程度の電極を設置
する必要がある．心臓信号源では，12 誘導心電図で用いる 10 個の電極で推定が
試みられている[52]．しかしながら，脳信号源，心臓信号源の双方で多くの場合
30～250 個程度の電極が必要である．多数の電極を装着することによる被験者へ
の負担，あるいはランニングコストを考えると電極数は少ないほうが望ましい．
赤松らは，心臓信号源推定に対して，このような問題を解決するために体表面
電極群として複数の体表面電極を一体化させた電極を開発しているが実用化に
は至っていない[53]． 
本論文で記す分圧抵抗スイッチング電極による生体内電気信号の信号源推定
方法では，図 1.1 に示すように生体を多数の抵抗素子 R から構成される電気回路
網，信号源を電圧源 Vsと仮定することで鳳‐テブナンの法則によって，等価電
圧源Vbと多数の抵抗素子の合成抵抗である生体内内部抵抗Rbで構成される等価
電気回路モデルを得る．従来の推定方法では，ここでの Vbに相当する計測され
た電圧のみから信号源を推定していたのに対して，本推定方法では 1 つの信号
電極から信号源に関する電圧情報に加えて，Rb による位置情報を得ることが可
能であり，これら 2 つの情報から信号源が推定される．本推定方法のように，
生体を抵抗と信号源による電気回路としてモデル化する信号源の推定方法は，
これまでにない新しい方法であり，1 つの信号電極から信号源に関する 2 つの情
報が得られることから，従来よりも少ない体表面電極数で生体内電気信号の信
号源位置を推定できる可能性がある．本論文では，この新しい推定方法の基礎
検討を行い，その有効性を示す． 
 
図 1.1 鳳‐テブナンの法則による等価電気回路モデル 
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1.2 本研究の概要 
 本論文は 6 章で構成されている． 
2 章では，本論文で記す分圧抵抗スイッチング電極による生体内電気信号の信
号源の推定方法で，基本的な考え方となる生体内内部抵抗と分圧抵抗による抵
抗の分圧則を用いた生体信号計測の計測理論を記す．この計測理論では，図 1.1
に示す等価電気回路モデルにおいて，体表面に設置される 2 つの電極間を分圧
抵抗とスイッチで短絡させることで，分圧抵抗が接続されている場合と分圧抵
抗が接続されていない場合に計測される電圧から，生体内内部抵抗を取得する
ことが可能である．分圧抵抗スイッチング電極では，この生体内内部抵抗を利
用して信号源の推定を行うため，ここでは算出される生体内内部抵抗の妥当性
を確認する．その方法として，抵抗の分圧則を用いた生体信号計測で計測され
る外側腓腹筋の筋電図から算出される生体内内部抵抗が，既存の生体内内部抵
抗計測システムで計測された生体内内部抵抗と同様に，下腿浮腫の発生前後で
減少することを示す． 
 3 章では抵抗の分圧則を利用した生体信号計測で，信号源に関する位置情報の
算出理論を示す．この計測方法では，分圧抵抗を接続することによって，計測
される電圧を減衰させる．このとき生体内内部抵抗が小さいと，電圧はあまり
減衰せず，生体内内部抵抗が大きいと，電圧は大きく減衰する．生体内内部抵
抗は信号源が電極から離れるほど大きくなると考えられるため，電圧の減衰量
が信号源の位置を表すことになる．この考え方を実現するためには，信号源が
同じ位置にある状態で分圧抵抗の接続状態(接続する，接続しない)を切り換える
必要があり，そのために開発した分圧抵抗スイッチング電極による生体信号計
測システムに関しても記す．電圧の減衰量が信号源の位置を表すことを確認す
るために，事象関連電位の１つである P300 の信号源の簡易推定を行う．P300
の信号源は，脳深部にあることが示唆されているため，本システムを用いて推
定された P300 の脳信号源の推定結果がこれに一致することを示す． 
 4 章では，分圧抵抗スイッチング電極によって得られた生体内内部抵抗を用い
ることで生体内電気信号の信号源が推定できることを記す．本章では，鳳‐テ
ブナンの法則による等価電気回路に加えて，信号源によって生じる体表面電位
分布をラプラス方程式から導き，分圧抵抗スイッチング電極で得られる生体内
内部抵抗と組み合わせることで，信号源の推定理論を導く．また，3 章で開発し
た分圧抵抗スイッチング電極による生体信号計測システムをさらに高機能化し
た計測システムに関しても記す．そして，生体を模倣した水槽内に計測用の電
極と信号源としての電極を配置して，その信号源が推定できることを示す． 
 5 章では，分圧抵抗スイッチング電極による生体内電気信号の信号源推定理論
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の生体への適用例の 1 つとして，分圧抵抗スイッチング電極で計測した体表面
心電図による心臓信号源の推定に関して記す．ここでは，本推定理論によって
算出される生体内内部抵抗に，電極と心臓信号源の位置関係がどのように反映
されるかを示し，推定された心臓信号源の位置を心臓の電気生理学的な知見と
比較することでその妥当性を示す． 
 6 章では，各章で示した分圧抵抗スイッチング電極による生体内電気信号の信
号源の推定方法に関する基礎検討の結果を概説した後，今後の課題点を含めて
本研究の結論を記す． 
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2 抵抗の分圧則を利用した生体信号計測による
下腿浮腫の評価 
 
 本章では，分圧抵抗スイッチング電極による生体内電気信号の信号源推定に
おける基本的な考え方である抵抗の分圧則を利用した生体信号計測の計測理論
を記す．ここでは，双極誘導による体表面電極での生体信号計測を対象として
おり，2 つの信号電極間を分圧抵抗で短絡させ，この分圧抵抗と生体内内部抵抗
による抵抗の分圧則を利用することで，生体内内部抵抗が算出される．検証と
して，抵抗の分圧則を利用した生体信号計測による外側腓腹筋の筋電図計測か
ら算出された生体内内部抵抗による下腿浮腫の評価を行い，既存の生体内内部
抵抗の計測方法で計測された生体内内部抵抗と同様に，本計測方法で算出され
た生体内内部抵抗が下腿浮腫によって低下することを示す． 
 
2.1 下腿浮腫 
 本節では，本章で評価対象とする健常人に発生する下腿浮腫に関して，その
発生メカニズムに加えて既存の評価方法に関して記す． 
一般に“むくみ”として広く知られている下腿浮腫は，血液やリンパ液の循
環不良によって，細胞外液が下腿内に溜まることで腫れが発生している状態で
ある[57, 58]．細胞外液は血管とリンパ管を介して全身に循環されており，その
多くは血流によって運ばれている．図 2.1 に示すように心臓から拍出された細胞
外液は動脈側の毛細血管から供給され，静脈側の毛細血管で回収された後，静
脈を介して心臓へと戻されるが，供給された細胞外液が静脈側で回収しきれな
い場合に下腿に貯留され，浮腫が発生する．循環不良を引き起こす原因の 1 つ
して筋ポンプ機能の低下が挙げられる．静脈での血流は心臓のポンプ機能だけ
でなく，骨格筋による筋ポンプが重要な役割を担っている[59]．つまり，骨格筋
が収縮と弛緩を繰り返すことによる筋ポンプと心臓のポンプ機能によって，血
流が心臓へと戻されている．またリンパ液の循環も筋ポンプによるところが大
きい．特に立位や座位では重力に逆らって血流を心臓側に押し上げる必要があ
るため，筋ポンプの担う役割が大きく，この機能が低下すると静脈還流が阻害
され，循環不良が発生する．健常人のむくみの原因の多くは，筋ポンプ機能の
低下である．下腿浮腫は当人に対して不快感をもたらすだけでなく，下肢静脈
瘤に代表される合併症を下肢に引き起こす可能性があるため，その予防策や軽
減策が検討されている[58, 60‒62]． 
[54‒56] 
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図 2.1 下腿浮腫 
 
 下腿浮腫を評価する一般的な方法として，巻き尺を用いて，下腿部の周囲径
を計測する方法が挙げられる[61‒63]．この方法は簡便に下腿浮腫の程度を評価
することが可能であるが，計測ごとに巻き尺の配置が異なる場合や，下腿に巻
き尺を押し付けた場合など，計測誤差が大きくなる要因が多数あり，下腿浮腫
を厳密に評価することは難しい．下腿浮腫を厳密に評価するための方法として
は生体電気インピーダンス法が適用されている[64]．生体電気インピーダンス法
は，体表面電極を介して，生体内に高周波交流電流を流すことで生体内内部抵
抗を算出するものであり，様々な周波数での計測方法が提案されているが，そ
の 1 つとして 50 kHz の高周波交流電流が用いられる[65, 66]．先にも記述したよ
うに下腿浮腫の原因は下腿における細胞外液の増加であり，細胞外液の量が増
加するとその部分で生体内内部抵抗は減少する．つまり，抵抗の変化を利用す
ることで下腿浮腫を精度よく評価することが可能となる．しかしながら生体内
に電流を流すため，被験者の感電やペースメーカの誤動作が引き起こされると
いった危険性がある． 
 本章で示す抵抗の分圧則を利用した生体信号計測では体外から電流を流すこ
となく，生体内で発生した電気信号を体表面で計測することで生体内内部抵抗
を算出することが可能である．そのため被験者の感電やペースメーカの誤動作
といった危険性がない．また，本手法で下腿浮腫を評価するための生体内電気
信号としては外側腓腹筋の筋電図を利用する．そのため生体内を流れる交流電
流の周波数帯域は筋電図の周波数帯域である 5～500 Hz となり，生体電気インピ
ーダンス法で生体内を流れる電流よりも低周波帯域となる[67]．図 2.2 に示すよ
うに生体インピーダンス法で用いられる高周波交流電流は細胞膜を通過できる
ために，得られる生体内内部抵抗は細胞外液だけでなく，細胞内液や細胞膜の
影響を受けるのに対して，周波数が低い場合，電流は細胞膜を通過して流れる
ことは出来ず，細胞外液内のみを流れることになる[68]．そのため，本手法を用
いることで細胞外液の変化のみを計測することが可能となる． 
arteryvein
normal lower leg edema
poor 
circulation
・increment of circumference
・decrement of internal resistance
cell
skin capillary
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a)         b) 
 
図 2.2 交流電流が流れる経路; a) 高周波数帯域，b) 低周波数帯域 
 
2.2 理論 
 本節で記す抵抗の分圧則を利用した生体信号の計測理論は，図 1.1 に示した生
体の等価電気回路モデルを双極誘導での体表面電極を利用した生体信号計測に
適用している．図 2.3 に双極誘導における等価電気回路モデルを示す．この図に
おいて，Vb が信号源の等価電圧源であり，本章において信号源は大きさを持た
ない点電圧源と仮定している．Vout が計装アンプの出力電圧，Rb1，Rb2 は信号源
から双極誘導の 2 つの信号電極までの生体内内部抵抗，Rb3は信号源からグラウ
ンド電極までの生体内内部抵抗，Rgは信号電極間に接続する分圧抵抗，Rinは計
装アンプの入力抵抗である．この図に示すように 2 つの信号電極間はスイッチ
を介して，Rgで短絡させることが可能であり，このスイッチの ON／OFF を切り
換えることで抵抗の分圧則が成立しない場合の計測と，抵抗の分圧則が成立す
る場合の計測を切り換えることができる． 
 
 
図 2.3 双極誘導における等価電気回路モデル 
intracellular fluid
cell membrane
extracellular fluid
current
Rin
Rb1
Vb
human body
signal electrode
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amplifier
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Rb2
+
-
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 スイッチが OFF，すなわち Rgが接続されていない場合に計測される電圧 Vout
は，Rinが Rb1，Rb2に対して十分に大きく，増幅率が 0 dB の場合，式 1)で表され
る．スイッチが ON，すなわち Rgが接続されている場合に計測される電圧 V’out
は，Rb1，Rb2と Rgによる抵抗の分圧則により，式 2)で表される．これらの式か
ら Rb1，Rb2の合成値として表される生体内内部抵抗 Rbは式 3)となる．このよう
に抵抗の分圧則を用いることで計測される生体信号から Rbが算出される． 
なお，本モデルにおいて，簡単化のために生体内の導電率は一様，生体と電
極の接触面で発生する接触抵抗は Rb1，Rb2 に含まれていると仮定している．体
表面電極を生体に取り付けるために使用される導電ペースト，体表面電極自体，
リード線，スイッチのそれぞれが有する電気抵抗は，Rb，Rg と比較して非常に
小さいと考えて無視している．また，スイッチと計装アンプの入力容量も非常
に小さく，その影響はほとんどないと考えて無視している． 
 
𝑉𝑜𝑢𝑡 = 𝑉𝑏      1) 
𝑉′𝑜𝑢𝑡 =
𝑅𝑔
𝑅𝑏1+𝑅𝑏2+𝑅𝑔
𝑉𝑏    2) 
𝑅𝑏 = 𝑅𝑏1 + 𝑅𝑏2 =
𝑉𝑜𝑢𝑡−𝑉′𝑜𝑢𝑡
𝑉′𝑜𝑢𝑡
𝑅𝑔   3) 
 
 図 2.4 に本章で使用した抵抗の分圧則を利用した生体信号計測の計測システ
ムの構成を，図 2.5 に計測回路ボードの外観を示す．本計測システムは計測回路
ボード，AD 変換器，PC から構成される．計測回路ボードには 2 つの増幅回路
が搭載されており，それぞれ 2 つの信号電極から計測された電圧は差動増幅器
(AD620, Analog Devices)，1 次のハイパスフィルタ(HPF)，汎用オペアンプ(TL071, 
Texas Instruments)による非反転増幅器，1 次のローパスフィルタ(LPF)を介して増
幅される．増幅された電圧は A/D 変換器である高精度アナログ入出力ターミナ
ル(AIO-160802AY-USB，コンテック)によりデジタルデータに変換され PC に取
り込まれる．本システムは複数の Rgを接続することができ，その接続状態は機
械的スイッチ(SS-22SDP2, NKK Switches)によって手動で切り換えられる．本計
測回路の増幅率，通過周波数帯域はそれぞれ 84 dB，15～500 Hz であり，A/D 変
換のサンプリング周波数は 1 kHz である． 
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図 2.4 計測システムの構成 
 
 
図 2.5 計測回路ボードの外観 
 
2.3 下腿浮腫の評価実験 
2.3.1 実験方法 
 抵抗の分圧則を利用した生体信号計測で算出される Rbの妥当性を確認するた
めに，健常成人男性 10 名(23.3±2.1 歳)を対象として下腿浮腫の評価実験を行っ
た．本実験では外側腓腹筋の筋電図を計測するため，下肢疾患の病歴がない被
験者を対象とした．なお，本実験は被験者に対して十分なインフォームドコン
セントを行い，被験者の同意を得た後に実施した．また，本実験は立命館大学
における人を対象とする研究倫理審査委員会に承認されている(承認番号：
BKC‐人‐2014‐025)． 
×2 channels
switches
A/D
converter
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amplifier
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signal electrode 2
ch 1
ch 2
interface for 
signal electrodes
interface for
ground electrode
interface for
A/D converter
15 
 
 実験では下腿浮腫の発生に伴う Rbの変化を算出するために意図的に下腿浮腫
を発生させた．2.1 節に記すように下腿浮腫は下肢の筋ポンプ機能の低下により
引き起こされる．そのため被験者に対して，日常生活において食事と排泄を除
き，常に座位の姿勢を保つように指示した．これによって，筋ポンプ機能が低
下し，血液やリンパ液の循環不良が引き起こされる結果，下腿浮腫が発生する．
実験時間は 10 時から 22 時の 12 時間として，10 時，16 時，22 時に抵抗の分圧
則を利用した生体信号計測システムによる筋電図の計測を行った．筋電図は，
被験者の右足の外側腓腹筋とした．図 2.6 に示すように，外側腓腹筋の筋腹を挟
むように筋繊維の走行に合わせて 2 つの信号電極 e1，e2 を配置し，グラウンド
電極 e3 は e1 と同じ高さで右足の脛骨上に配置した．電極にはディスポーサブル
体表面電極(SP-00-S，メッツ)を使用して，電極を設置する前にアルコールを染
み込ませた脱脂綿と皮膚前処理剤(スキンピュア，日本光電)を用いて十分な前処
理を行うことで，生体と電極の接触面で発生する接触抵抗を低下させた． 
 
 
図 2.6 信号電極とグラウンド電極の配置位置 
 
 筋電図を計測するときの被験者の姿勢は関節角度計によって，左右の膝関節
が 90°となるような座位とした．図 2.7 に示すように，この状態で床に対する
角度が 30°となるように作られた治具を被験者の右足の足底と床に間に挿入し，
被験者にはこの治具に対して足底が接触することがないように指示して，足関
節が 30°屈曲している状態を保持させた．このような姿勢とすることで，外側
腓腹筋の筋出力を出来るだけ一定にした状態で筋電図を計測した． 
 
e1 e1
e2 e2
e3
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図 2.7 外側腓腹筋の筋電図を計測するときの姿勢 
 
式 2)に示すように，本計測理論では，V’outは Rbと Rgによる抵抗の分圧則で減
衰される．そのため Rgが Rbに対して，非常に大きい場合や，小さい場合には，
V’outを計測することが難しい．つまり，Rgが Rbに対して，大きすぎる場合，V’out
は Voutに等しくなり，Rgが Rbに対して，小さすぎる場合，V’outは 0 に等しくな
る．そのため，適切な Rgを設定する必要がある．しかしながら，Rbには個人差
があるだけでなく，本実験のように筋電図を計測中，筋出力が一定となるよう
に被験者の姿勢を固定しても，筋出力にはばらつきが生じる．そこで，本実験
で使用する Rgは事前に筋電図の計測実験を行い，すべての被験者で Rgが接続さ
れている場合に計測される筋電図の振幅が，元の筋電図の振幅に対しておよそ
0.1～0.9 倍に減衰する値に設定し，計測中に筋出力が変動しても確実に筋電図が
計測できるように5つのRgを使用して，その接続状態をスイッチで切り換えた．
本実験で，使用した Rgの値は 1 kΩ，3 kΩ，5 kΩ，9 kΩ，15 kΩ の 5 つであり，
Rgが接続されていない状態での計測と，各 Rgが接続されている状態での計測を
10 秒間ずつ，合計 60 秒間の筋電図計測を行った．なお，Rgの接続状態は実験者
がスイッチを操作することで変更した． 
 次に，抵抗の分圧則を利用した生体信号計測から算出される Rbと比較するた
めに，生体電気インピーダンス法と同様に高周波交流電流を生体に流すことで
計測される生体内内部抵抗(以下，リファレンス抵抗と称す)の計測方法に関して
記す．リファレンス抵抗は回路素子測定装置(LCR ハイテスタ 3532-50，日置電
機)を用いて電極 e1 と電極 e3 の 2 電極間で計測した．生体内に流す高周波交流
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電流の周波数は 50 kHz，印加電圧は 0.01 V とした．人が痛みや痺れを感じる最
小感知電流が 1 mA とされることから，被験者が痛みや痺れを感じることがない
ように流れる電流の上限値を 10 μA とした[69]．計測時間は 10 秒間として，計
測中の被験者の姿勢は静止立位状態とした．リファレンス抵抗は，抵抗の分圧
則を利用した生体信号計測と同様に 10 時，16 時，22 時に計測した．このとき
同じく静止立位状態で，下腿浮腫に伴う下腿の周囲径の変化を巻き尺で計測し
た．被験者の下腿にマーキングすることで 10 時，16 時，22 時の合計 3 回の計
測において，同じ位置に巻き尺を配置して周囲径を計測できるようした． 
 
2.3.2 解析方法 
 PC に取り込まれた計測データは実験終了後に解析を行った．まず 60 秒間の
計測データを Rgの接続状態ごとに，各 10 秒間の 6 つのデータに分割した．図
2.8 に示すように 10 秒間のデータの内，Rgの接続状態の切り換えるためにスイ
ッチを操作することで重畳するノイズの影響を除外するために，各データにお
いて 2～8 秒間までの 6 秒間のデータを解析区間とした．この解析区間のデータ
に対してデジタルバンドパスフィルタにより 15～500 Hz の周波数帯域のデータ
を抽出して筋電図波形として，その二乗平均平方根(RMS)を算出した．そして，
Rgが接続されていない場合の筋電図波形の RMS を Vout，5 種類の Rgが接続され
ている場合の RMS をそれぞれの V’out1～V’out5として，式 3)を用いることで 5 つ
の Rb1～Rb5 の値を算出した．本実験では計測対象としている外側腓腹筋の筋出
力できるだけ一定に保つようにして計測を行ったが，計測される筋電図には，
ばらつきが生じる．そのため，算出された Rb1～Rb5 のうち，最大値と最小値は
筋電図のばらつきの影響が大きいと考えて，除外して，残り 3 つの平均値を 1
回の計測における Rbとした． 
 
 
図 2.8 計測された筋電図波形における Rbの算出区間 
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 また 10秒間計測されたリファレンス抵抗の平均値を既存の生体電気インピー
ダンス法と同様の方法で計測された生体内部抵抗 Rrefとした． 
 
2.4 実験結果 
 図 2.9 に各被験者で計測された筋電図の信号処理後の波形を，図 2.10 にその
RMS を示す．すべての被験者において，Rgが接続されている場合に筋電図の振
幅が小さくなっていることが確認される．また，Rgが最も小さい 1 kΩ で振幅が
大きく減衰し，Rg が大きくなるにしたがって，振幅の減衰は小さくなる，すな
わち Rgが接続されていない場合の振幅に近づくことが確認される．これは，抵
抗の分圧則を利用した生体信号計測の理論に一致する結果である． 
 また，同じ姿勢を保っている状態でも，10 時，16 時，22 時の筋電図計測にお
いて，その出力は一定ではなく，1 回の計測でもその出力が変動していることが
確認される． 
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 sub. 3 
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 sub. 7 
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 sub. 9 
 
 
 sub. 10 
 
図 2.9 各被験者での信号処理後の筋電図波形  
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sub. 9     sub. 10 
  
図 2.10 各被験者の信号処理後の筋電図から算出した RMS 
 
 表 2.1 に 10 時，16 時，22 時に巻き尺で計測された下腿周囲径の値，リファレ
ンス抵抗の計測結果から算出された Rref，信号処理後の筋電図波形の RMS から
算出された Rbを示す．すべての被験者において，下腿周囲径は実験開始からの
時間経過に伴って増加しており，全体としては 10 時の時点から 16 時，22 時に
おいて，それぞれ 36.4±2.1 cm から，36.6±2.1 cm と 36.7±2.1 cm に増加してい
る．Rrefに関して，sub. 1 を除いて，16 時，22 時の値は 10 時の値から低下して
おり，全体としては，440.8±54.1 Ω から 417.3±46.7 Ω，424.1±41.0 Ω に低下し
ている．Rbに関して sub. 2を除いて，10時の値に対して 16時の値の方が小さく，
全体としては 12.4±5.6 kΩ から 9.3±4.1 kΩ に低下している．また sub. 2 と sub. 4
を除いて 10 時の値に対して，22 時の値の方が小さく，全体としては 12.4±5.6 kΩ
から 9.1±4.2 kΩ に低下している． 
 
表 2.1 各被験者の下腿周囲径，Rrefと Rb 
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sub.2 35.9 36.4 36.2 450.0 420.0 445.0 7.8 8.8 8.7
sub.3 32.4 32.5 32.8 455.0 426.8 441.4 12.8 10.7 11.3
sub.4 38.0 38.3 38.3 368.4 367.2 361.3 12.9 11.7 13.0
sub.5 40.2 40.5 40.9 431.2 368.2 366.3 6.6 4.6 4.7
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図 2.11 に 10 時の値を基準にとした 16 時，22 時での Rbと Rrefの変化率の全被
験者における平均値と標準偏差を示す．Rb，Rref ともに 10 時の値から低下して
いることが確認される．また，16 時，22 時における全被験者の Rb，Rrefの変化
率をそれぞれ t 検定で統計処理をした結果，いずれも Rbのほうが優位に大きい
ことが確認された(p < 0.05)． 
 
 
図 2.11 10 時の値を基準とした Rbと Rrefの変化率の平均値と標準偏差 
 
2.5 考察 
 図 2.9 と図 2.10 に示す信号処理後の筋電図波形と RMS において，Rgを接続す
ることで計測される筋電図の振幅は減衰し，Rg が小さいほどその振幅が小さい
ことが確認される．これは，外側腓腹筋の筋電図計測において，Rbと Rgによる
抵抗の分圧則が成立することで，計測される電圧が小さくなっていると考えら
れる．この結果は抵抗の分圧則を利用した生体信号計測による計測理論に一致
することから，この計測理論は妥当であると考えられる． 
2.1 節で記したように，下肢の筋ポンプ機能が低下すると，血液やリンパ液の
循環不良による下腿浮腫が発生する．下腿浮腫が発生している場合には，下腿
周囲径が大きくなる傾向にあることが先行研究の結果から明らかとなっている
[63]．表 2.1 に示すように全ての被験者において，下腿周囲径は 10 時からの 16
時，22 時と時間が経過するに伴って増加していることから，本実験において，
すべての被験者に対して下腿浮腫が発生していると考えられる． 
下腿浮腫によって，下腿内部の細胞外液量が増加すると，生体電気インピー
ダンス法で計測される生体内部抵抗は低下する[64]．本実験結果において，既存
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の生体電気インピーダンス法と同様に高周波交流電流を流した場合に得られる
Rrefは時間経過とともに低下する傾向にある．下腿周囲径の計測結果から本実験
において，下腿浮腫が発生していることは明らかであるため，Rrefの低下は下腿
浮腫による細胞外液の増加を反映していると考えられる．そして，抵抗の分圧
則を利用した生体信号計測システムで計測された筋電図から算出された Rbも時
間経過とともに低下する傾向にあり，Rrefの結果に一致することから，抵抗の分
圧則を利用した生体信号計測によって得られた Rbの結果は妥当であると考えら
れる． 
図 2.11に示すようにRbはRrefと比較して低下率が優位に大きいことが分かる．
体外から高周波交流電流を流して生体内内部抵抗の変化を計測する生体電気イ
ンピーダンス法では，50 kHz の高周波数数帯域での変化しか計測することがで
きないのに対して，本章で記した抵抗の分圧則を利用した生体信号計測から算
出される Rbは低周波数帯域での抵抗変化を取得することが可能である．この結
果から，Rbは，低周波数帯域において細胞外液の変化のみを計測しているため，
生体電気インピーダンス法よりも高感度に下腿浮腫を検知できると考えられる． 
 
2.6 2 章まとめ 
本章では分圧抵抗スイッチング電極による生体内電気信号の信号源推定にお
いて基本的な考え方となる生体内内部抵抗と分圧抵抗による抵抗の分圧則から
生体内内部抵抗を算出する方法に関して記した．その検証として実施した下腿
浮腫の評価実験の結果において，抵抗の分圧則を利用した生体信号計測で算出
される Rb は，既存の生体電気インピーダンス法と同様の方法で算出される Rref
と同様に下腿浮腫の発生に伴って，小さくなることが確認された．この結果か
ら，抵抗の分圧則を利用した生体信号計測から算出される Rbは，妥当であるこ
とが確認された．また，本手法を用いることで，生体電気インピーダンス法で
は計測することができない低周波数帯域での生体内内部抵抗の変化を計測でき
ることから，下腿浮腫をより高感度に検知可能であることが示された． 
本章では，健常人に発生する下腿浮腫を対象としたが，Rb が細胞外液の増加
を反映することから，心臓疾患などの疾患によって発生する浮腫の評価にも適
用できると考えている．また，悪性腫瘍は良性腫瘍と比較して，抵抗が大きい[70]．
このような抵抗の違いは，Rb に反映されると考えられるため腫瘍の簡易診断へ
の応用が考えられる．このように抵抗の分圧則を用いた生体信号計測は，これ
までにない新しい計測方法であるため，信号源推定に留まらず様々な応用が期
待される．  
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3 分圧抵抗スイッチング電極による
脳信号源の簡易推定 
 
本章では，抵抗の分圧則を利用した生体信号計測において，信号源の位置情
報が算出できることを示す．2 章で記したように，抵抗の分圧則を利用した生体
信号計測では生体内内部抵抗と分圧抵抗による抵抗の分圧則によって，計測さ
れる電圧が減衰する．このとき生体内部抵抗が小さいと計測される電圧はあま
り減衰せず，生体内内部抵抗が大きいと計測される電圧は大きく減衰する．生
体体内部抵抗は信号源から電極までの抵抗値であるため，信号源が電極から離
れるほど大きく，近づくほど小さくなると考えられる．そのため，計測される
電圧の減衰量が，信号源の位置を表すことになる．2 章で示した一定の筋出力を
保っているときの筋電図など特殊な場合を除いて，信号源は絶えず，生体内で
移動している．そのため，計測される電圧の減衰量が信号源の位置を反映する
ためには，信号源が同じ位置にある状態で，分圧抵抗の接続状態(接続する，接
続しない)を高速でスイッチングする必要がある．そこで分圧抵抗スイッチング
電極による生体信号計測システムを開発したので，これに関しても記す．検証
として，事象関連電位の１つである P300 と呼ばれる脳波の脳信号源の簡易推定
を行い，その信号源が頭蓋内電極を用いて推定された結果と同様に，脳深部に
あることを示す． 
 
3.1 事象関連電位 
本節では，本章において分圧抵抗スイッチング電極による生体信号計測で対
象とする事象関連電位(Event-Related Potential: ERP)の１つであるP300に関して，
その概要と発生源と考えられている場所に関して記す． 
ERP とは，被験者に対して与えられた何らかの事象に対して発生する一過性
の脳電気活動であり，その事象が繰り返し与えられない限り，繰り返して発生
することはない[73, 74]．頭皮表面で計測される ERP は，脳の持続的な電気活動
から生じる背景脳波の振幅と比較して非常に小さく，通常の脳波計測では確認
することが難しい．しかしながら脳波とは大きく異なるこの特徴を利用するこ
とで抽出することが可能となる．ERP を発生させる事象としては，被験者の視
覚，聴覚，触覚などの感覚器官を介して与えられる外的要因と，認知や判断な
ど脳内での情報処理プロセスとして与えられる内的要因に分類される．そして，
外的要因や内的要因など与えられる事象の違いによって，観測される ERP 波形
[71, 72] 
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の振幅の大きさ，極性，発生までの時間(潜時)が異なり，一般的に内的要因によ
って発生する ERP は潜時が遅い．本節で対象とするのは P300 と呼ばれる電位変
化であり，これは図 3.1 に示すように，事象が与えられてから，およそ 300 ms
後に出現する陽性の振幅変化を示す波形である．P300 は内的要因によって生じ
る代表的な波形であり，感情情報の認知，判断処理過程といった高次脳機能を
反映する成分と考えられている．そのため，この発生源を推定することで高次
脳機能が脳内のどの部分が作用することで発生しているかを明らかにすること
が出来る． 
 
 
図 3.1 P300 の波形 
 
 P300 の発生源の推定は，脳機能解明に役立つことから，古くからさまざまな
手法でその発生源の推定が行われてきた．表面電極による脳信号源の推定方法
だけでなく頭蓋内電極を被験者の脳内の様々な部位に設置して，その部位での
脳電気活動を直接計測する方法も多く取られた．P300 の明確な発生源は，未だ
明確に特定されていないものの，頭蓋内電極で脳電気活動を直接計測した結果
から，下頭頂小葉などの皮質表面を発生源とする考え方と海馬，内側側頭葉，
内側前頭葉，海馬近傍の側頭葉などの脳深部に位置する部位をその発生源とす
る考え方がある[75‒78]． 
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3.2 理論 
 本節で記す抵抗の分圧則による生体信号計測を利用した信号源の位置情報の
算出理論は，単極誘導での体表面電極を利用した生体信号計測を対象としてい
る．図 3.2 に本章で用いる単極誘導を対象とした生体の等価電気回路モデルを示
す．この図において，Vb は信号源の等価電圧源であり，本章に置いて信号源は
大きさを持たない点電圧源と仮定している．Rb は信号源から信号電極までの生
体内内部抵抗と信号源からグラウンド電極までの生体内内部抵抗の合成抵抗で
ある．本理論では，表面電極を生体に取り付けた場合に生体と電極の接触面で
発生する接触抵抗を Rcで表しており，Rbと同様に信号電極，グラウンド電極の
それぞれの接触抵抗からなる．通常の脳波計測では，入力抵抗 Rinが非常に大き
い増幅器を用いて信号電極とグラウンド電極の電圧が計測されるが，ここでは
信号電極とグラウンド電極の間が分圧抵抗 Rgと電気的スイッチで接続されてお
り，この電気的なスイッチの接続状態(ON／OFF)を高速に切り換えることで，
信号源が同じ位置にある状態で，Rgが接続されている場合と Rgが接続されてな
い場合の電圧を計測することが可能となる．Re は電気的スイッチの内部抵抗で
ある．ここで，電気的スイッチとして 3 本の制御信号を入力することで，その
接続状態を 8 通りに切り換えることができるアナログマルチプレクサを用いて
おり，最大 7 個の大きさの異なる Rgを切り換えることが可能である．本章では，
図 3.3 に示す信号電極から電気的スイッチと Rgから構成される部分を分圧抵抗
スイッチング電極と称する． 
 
 
図 3.2 単極誘導における等価電気回路モデル 
Rin
Rb
Re
Vb
brain
signal electrode
ground electrode
amplifier
Vout
electrical switch
Rc
Rg
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図 3.3 分圧抵抗スイッチング電極 
 
 なお，2 章と同様に簡単化のため，生体内の導電率は一様と仮定し，体表面電
極を生体に取り付けるために使用する導電ペースト，体表面電極自体，リード
線のそれぞれが有する電気抵抗は，Rb，Rc，Rg，Reの 4 つの抵抗と比較して非常
に小さいと考えて無視している．電気的スイッチと初段増幅器の入力容量も非
常に小さいため，その影響はほとんどないと考えて無視している． 
 式 1)に電気的スイッチが OFF のとき，すなわち Rgが接続されていない場合に
計測される電圧 Voutを示す．式 2)に電気的スイッチが ON のとき，すなわち Rg
が接続されており，Rb，Rc，Rg，Reの 4 つの抵抗による抵抗の分圧則が成立して
いるときに計測される電圧 V’outを示す．式 2)において，Rgと Reは一定であり，
生体と表面電極の接触状態が安定した場合，Rcも同じく一定となる．そのため，
V’outは Rbに依存する．Rbは信号源が電極から離れるほど大きな値となり，信号
源が電極に近づくほど小さい値となると考えられるため，V’out は信号源の位置
によって変化する．そのため，式 3)に示す Voutと V’outの減衰比 AR は信号源に関
する位置情報を表すことになる．すなわち，AR は信号源が電極に近いときに大
きな値となり，電極から離れると小さな値となる．そのため，AR を用いること
で，信号源から電極から遠い，近いという尺度で表すことによって，その信号
源の位置の簡易推定が可能となる． 
 
𝑉𝑜𝑢𝑡 = 𝑉𝑏      1) 
𝑉′𝑜𝑢𝑡 =
𝑅𝑔+𝑅𝑒
𝑅𝑏+𝑅𝑐+𝑅𝑔+𝑅𝑒
𝑉𝑏    2) 
𝐴𝑅 =
𝑉′𝑜𝑢𝑡
𝑉𝑜𝑢𝑡
      3) 
 
interface for Rg electrical switch
signal electrode
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 本推定理論を実現するために Rgの接続状態を高速にスイッチングする分圧抵
抗スイッチング電極による生体信号計測システムを開発した[71, 72, 79, 80]．図
3.4 に本計測システムの構成を，図 3.5 に分圧抵抗スイッチング電極と取得され
た電圧を増幅する増幅回路の外観をそれぞれ示す．本システムには分圧抵抗ス
イッチング電極が 2 つ搭載されており，アナログマルチプレクサ(TC4051BP, 
Toshiba)によって，Rgの接続状態が切り換えられる．この電極で取得された電圧
は，1 TΩ という非常に大きな入力抵抗を有するオペアンプ(OPA129U, Texas 
Instruments)で構成されるヴォルテージフォロア回路と汎用オペアンプ(TL071CP, 
Texas Instruments)で構成される非反転増幅回路を介して 80 dB に増幅された後，
汎用マイクロプロセッシングユニットボード(Arduino mega 2560, Arduino)に内
蔵されている A/D 変換器でデジタルデータに変換され，マイクロ SD カード(2 
GB, SanDisk)に記録される．A/D 変換器の分解能は 10 ビット，サンプリング周
波数は 160 Hz である． 
 
 
図 3.4 分圧抵抗スイッチング電極による生体信号計測システムの構成 
 
 
図 3.5 分圧抵抗スイッチング電極と増幅回路の外観 
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2 章では信号源位置が変化しないため，1 回の計測で複数の Rgを使用して，計
測される電圧を減衰させたが，分圧抵抗スイッチング電極での計測では，信号
源位置の同時性を維持するために，Rgが接続されている場合と Rgが接続されて
いない場合の 2 条件の切り換えとした．脳信号源が同じ位置にあると考えられ
る速度で切り換える必要があるため，脳波の周波数帯域は速くとも 30 Hz である
ことから，2 つの状態を 160 Hz でスイッチングした[69]． 
アナログマルチプレクサの接続状態を変更すると，計測される電圧が安定す
るまでに過渡応答が発生する．そのため，本システムでは，被験者毎に過渡応
答の時間を実測し，アナログマルチプレクサの接続状態変更から，A/D 変換ま
でに待ち時間を設定し，電圧が安定してから計測した． 
 
3.3 脳信号源の推定実験 
3.3.1 実験方法 
 12 名の健常成人男性(22.5±1.3 歳)を対象として開発した計測システムによる
脳信号源の推定実験を行った．脳波を計測するため，全被験者において，脳疾
患や精神疾患の病歴はないことを確認した．本実験は立命館大学における人を
対象とする研究倫理審査委員会の承認を得て実施した(承認番号：BKC‐人‐
2012‐010，BKC‐人‐2013‐001)． 
 P300 を誘発するために，図 3.6 に示すような実験系において，音刺激による
オドボール課題を被験者に課した．このオドボール課題は一般的に使用される
音刺激による P300 の誘発方法であり，2 種類に異なる音(スタンダード刺激，タ
ーゲット刺激)が一定の間隔で呈示される[73, 74]．被験者には，ターゲット刺激
の音が聴こえた場合にのみ手元にある押しボタンを押下するように指示した．
この指示により，外部から与えられた音刺激に対する判断という高次脳機能が
機能することで，P300 を誘発することが可能となる．本実験ではスタンダード
刺激，ターゲット刺激としてそれぞれ 1000 Hz と 2000 Hz の純音をヘッドフォン
を介して被験者に呈示した．各刺激の鳴動時間は 0.1 s であり，刺激と刺激の間
には 1 s の無音区間を設けた．スタンダード刺激とターゲット刺激の提示頻度は
8：2 であり，ターゲット刺激はランダムに 40 回呈示された．各被験者において，
スタンダード刺激とターゲット刺激の呈示順序が異なるオドボール課題(刺激パ
ターン①，②)を 2 回実施した． 
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図 3.6 オドボール課題の実験系 
 
 脳波の計測実験は，商用電源ノイズの混入を低減するために，シールドルー
ム内で実施した．被験者の姿勢はシールドルーム内に配置された椅子での安静
座位として，体動によるアーチファクトの影響を低減するためにオドボール課
題中はできるだけ身体を動かさないように指示した．また，音刺激以外の刺激
が被験者の眼を介して与えられることを防ぐために，課題中には，被験者の正
面に注視点を設定して，その点を注視させた．脳波計測において瞬目は大きな
影響を与えるが，瞬目を意識的に避けると P300 の振幅が小さくなることが明ら
かとなっているため，瞬目は自然に行うように指示し，瞬目の影響があるデー
タは，解析の時に除外した[81]． 
 2 章と同様に分圧抵抗スイッチング電極での生体信号計測でも，適切な Rg を
接続する必要がある．つまり，Rg が大きすぎる場合には，計測される電圧が減
衰せず，Rgが小さすぎる場合には，計測される電圧が 0 となり，これらの場合，
Rbの変化が AR に反映されず，信号源を推定することができない．そこで，P300
の信号源推定実験に先立って，全被験者に対して，脳波の計測実験を実施して，
Rg が接続されている場合に計測される電圧が適切に減衰して，Rb の変化を反映
することができる Rgの値を被験者毎に設定した．本実験では，P300 の脳信号源
推定と同じ位置に電極を配置した状態で，開眼状態と閉眼状態における脳波を
分圧抵抗スイッチング電極で計測した．開眼状態では視覚野のある後頭葉での
脳電気活動が大きくなるのに対して，閉眼状態では後頭葉の脳電気活動が小さ
くなることを利用して脳信号源の位置を意図的に変化させた．そして脳波の振
幅を適切に減衰させることができ，かつ開眼状態と閉眼状態で AR が異なる Rb
を選択した．表 3.1 に各被験者で使用した Rgの値を示す[71, 72]． 
point of gaze
headphone
PC
standard stimulus：1000 Hz pure tone “Pi”
target stimulus ：2000 Hz pure tone “Po”
push button
・・・，Pi，Pi，Pi，Po，Pi，Po，Pi，Pi，Pi，Pi，・・・
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表 3.1 各被験者での Rgの値 
 
 
 P300 の脳信号源を推定するために，図 3.7 に示すよう国際 10-20 法における被
験者頭部の Cz と Pz に信号電極を，被験者の右乳様突起にグラウンド電極を配
置した．電極を取り付けるにあたっては表皮の油分や汚れ，角質層を除去して
Rcを低減させるために，アルコールを染み込ませた脱脂綿と皮膚前処理剤(スキ
ンピュア，日本光電)を用いて十分な前処理を行った．電極は医療用皿電極
(AP-C010-15，フタミ ME)であり，専用の導電性ペースト(Ten 20 EEG Conductive 
Paste，Weaver and Cmpany)で頭皮に取り付けた．汎用の多用途生体信号計測装置
(Polymate AP 1132，デジテックス研究所)で Rcを計測し，その大きさが 1 kΩ±10%
となるようにして，電極ペーストが皮膚に十分になじみ Rcが安定するように電
極配置から 1 時間後に脳波の計測実験を行った． 
 
 
図 3.7 信号電極とグラウンド電極の配置位置 
subject Rg [kΩ ]
1 2.0
2 2.4
3 2.4
4 1.3
5 2.0
6 2.4
7 1.8
8 1.3
9 1.6
10 1.3
11 1.3
12 1.0
inionnasion
Cz
GND
Pz
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3.3.2 解析方法 
 計測データの解析は脳波の計測実験後に，計測システムに搭載されているマ
イクロ SD カードからデータを PC に移行してから行った．まず，計測回路のオ
フセット電圧を除去した．このオフセット電圧は実験開始前に計測システムの
入力をグラウンドに短絡させた状態で計測された電圧である．計測された電圧
は 80 dB に増幅された電圧であるため，この増幅率を除去することで実際の脳波
の電圧を算出し，カットオフ周波数 30 Hz の高域遮断フィルタによって高周波ノ
イズを除去した．その後，線形回帰によって，生体と電極の境界で発生する分
極電圧の影響を除去した．図 3.8 に示すように，ここで得られた脳波電圧におい
て，スタンダード刺激，ターゲット刺激，それぞれの音刺激が被験者に呈示さ
れた時間を 0 s として，刺激呈示前 0.1 s から刺激呈示後 1.0 s の区間における電
圧を刺激ごとに抽出した． 
 
 a) 
 
 
 b) 
 
図 3.8 脳波の解析区間の一例; a) 信号処理後の脳波電圧，b) ERP の算出区間 
 
 ERP の振幅は非常に小さいため，そのままでは背景脳波に埋もれて確認する
ことが難しい．そのため，各刺激において抽出した電圧に対して 20 回の加算平
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均を行うことで背景脳波の影響を除去した[82]．この際，瞬目や体動によるアー
チファクトの影響がある区間のデータは加算平均から除外した．また，ERP の
基線は刺激呈示前 0.1 s から刺激呈示までの区間の平均電圧とした．図 3.9 に示
すように音刺激呈示後，0.25～0.5 s に発生する陽性のピーク値に対して，Rg が
接続されていない状態での振幅を Vout，これと同じタイミングにおける Rg が接
続されている状態での電圧を V’out として，スタンダート刺激，ターゲット刺激
のそれぞれで Vout，V’outを求め，それらによる AR を算出した．ターゲット刺激
に関して確認されるこの陽性のピーク値を P300 とした．ターゲット刺激，スタ
ンダード刺激のそれぞれで算出された ARに対して t 検定による統計解析を行い，
有意差を確認した． 
 
 
図 3.9 Voutと V’outの抽出区間 
 
3.4 実験結果 
 図 3.10に計測された脳波の典型波形を示す．この図から Rgを接続することで，
振幅が減衰していることが確認される．これは分圧抵抗スイッチング電極によ
る生体信号計測の理論に一致する結果であり，すべての被験者で同一の結果で
あった． 
 
 
図 3.10 計測された脳波の典型波形 
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 図 3.11 と図 3.12 にオドボール課題における 2 つの刺激パターン①，②のそれ
ぞれで計測された各被験者の ERP 波形を示す．sub. 1～sub. 6 の ERP 波形では，
ターゲット刺激が呈示された場合には，刺激呈示後 0.25～0.5 s に陽性のピーク
値があるのに対して，スタンダート刺激が呈示された場合には，このようなピ
ーク値がない．sub. 7，sub. 8，sub. 10 の 3 名に関しては，ターゲット刺激，スタ
ンダード刺激の双方で，刺激呈示後 0.25～0.5 s に陽性のピーク値は確認されな
い．sub. 9 に関しては，ターゲット刺激，スタンダード刺激に双方において，刺
激呈示 0.25～0.5 s よりも早い段階で陽性のピーク値が確認される．なお，12 名
中の 2 名の被験者は瞬目の回数が多く，加算回数が 20 回に満たないため，解析
対象から除外した． 
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図 3.11 刺激パターン①で計測された各被験者の ERP 波形 
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図 3.12 刺激パターン②で計測された各被験者の ERP 波形 
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 ターゲット刺激呈示後 0.25～0.5 s の区間で陽性のピーク値が確認された 6 名
の被験者におけるそのピーク値での AR と同様の被験者でスタンダード刺激呈
示後 0.25～0.5s の区間の ERP 波形のピーク値で算出した AR の平均値と標準偏
差を図 3.13 に示す．この図からターゲット刺激，スタンダート刺激の双方にお
いて，ピーク値は減衰しているが，ターゲット刺激のほうが有意に減衰してい
ることが確認される．なお，刺激パターン②で計測された sub. 4 の Pz でのピー
ク値の AR，及び刺激パターン①と②で計測された sub. 5 の Pz でのピーク値の
AR は他の AR に比べてその値が著しく小さく計測システムの不具合であったた
め，解析対象から除外した． 
 
 
図 3.13 ターゲット刺激とスタンダード刺激での ARの平均値と標準偏差 
 
3.5 考察 
 図 3.11 と図 3.12 に示す ERP 波形において，sub. 1～sub. 6 ではターゲット刺激
呈示から 0.25～0.5 s の区間で陽性のピーク値が確認され，このピーク値は P300
であると考えられる．これに対して，スタンダード刺激では刺激呈示後 0.25～
0.5 s の区間で陽性のピーク値は見られない．この結果はスタンダード刺激では
P300 が誘発されていないことを示唆する．この結果は，音刺激を用いたオドボ
ール課題による P300 誘発に関する先行研究に一致する．そのため，分圧抵抗ス
イッチング電極による脳波計測においても，問題なく ERP 波形が計測できてい
ると考えられる．ターゲット刺激でも P300 が誘発されない被験者に関しては，
被験者が純音で構成される音刺激が刺激強度として不十分であったことが考え
られる． 
 図 3.13 の結果では，P300(ターゲット刺激)で算出される AR は，P300 以外(ス
タンダード刺激)で算出される AR に対して，Cz，Pz の双方で有意に小さい．本
* *
*：p < 0.05
0.3
0.4
0.5
0.6
0.7
0.8
0.9
1.0
Cz Pz
A
R
target stimulus standard stimulus
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実験ではグラウンド電極は脳から離れた部位に配置しているため，信号源の位
置変化の影響は小さく，Cz，Pz において，同程度に影響していると考えること
ができる．つまり，AR の変化は Cz，Pz から信号源までの Rbの変化によるもの
であり，この結果は，P300 の信号源は P300 以外の信号源と比較して，Cz，Pz
からより遠くにあることを示唆している．また，Cz と Pz において，算出された
AR の値は，ターゲット刺激，スタンダード刺激でほぼ同じ大きさである．これ
は，信号源が 2 つの電極から同程度離れた場所に位置することを示している．
本章では信号源は大きさを持たない点電圧源と仮定しているため，この結果か
ら，図 3.14 に示すように，信号源は Cz，Pz を中心とする 2 つの球面の交点に位
置すると考えられる．そのため，P300 での信号源が Cz と Pz から遠くに位置す
るという結果は，図 3.14 で示すように，P300 の信号源は脳深部に位置すること
を示唆する．3.1 節での記したように，P300 の明確な発生源は未だに特定されて
いない．しかしながら，頭蓋内電極による研究成果から，海馬，内側側頭葉，
内側前頭葉，海馬近傍の側頭葉などの脳深部から発生していることが示唆され
ている[75‒78]．本実験の結果は，これら先行研究の内容に一致することから，
AR は信号源に関する位置情報を表しており，信号源が電極から離れるほど小さ
く，近づくほど大きくなると考えられる． 
 
 
図 3.14 スタンダード刺激とターゲット刺激での信号源位置 
 
 
 
●： signal source position for standard stimulus
●： signal source position for target stimulus
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3.6 3 章まとめ 
 本章では，抵抗の分圧則を利用した生体信号計測を利用した信号源に関する
位置情報の算出理論に関して記した．本章における位置情報とは，Rg が接続さ
れていない場合に計測される電圧と，Rg が接続されている場合に計測される電
圧から算出される AR であった．信号源が同じ場所にある状態で AR を算出する
ために開発した分圧抵抗スイッチング電極による生体信号計測システムを用い
て，検証として実施した P300 の脳信号源の簡易推定の結果では，先行研究で示
されている結果と同様に P300の脳信号源は脳深部に位置することが示唆された．
この結果から，分圧抵抗スイッチング電極による生体信号計測で算出される AR
が信号源の位置の情報を表すことが示された． 
また，本手法を用いることで，頭皮表面に電位分布を生じされる脳信号源に
関しては，1 つのグラウンド電極と 2 つの信号電極の合計 3 つの体表面電極を頭
皮に貼付することで，脳信号源の簡易推定が可能であることが示された． 
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4 分圧抵抗スイッチング電極による
生体内電気信号の信号源推定 
 
 本章では，分圧抵抗スイッチング電極による生体内電気信号の信号源推定の
推定理論に関して記す．3 章で記したように分圧抵抗スイッチング電極では，生
体を鳳‐テブナンの法則から導かれる等価電気回路として扱うことで，信号源
に関する電圧情報だけでなく，位置情報を同時に取得することが可能である．2
章，3 章では信号源を点電圧源として考えていたのに対して，本章では正の電位
を有する点電圧源と負の電位を有する点電圧からなる大きさを有する信号源が，
分圧抵抗スイッチング電極から得られる 2 つの情報から推定されることを確認
する．検証として，生体を模倣した水槽内に配置された信号源から生じさせた
電気信号を分圧抵抗スイッチング電極で計測することで，その位置を推定でき
ることを示す． 
 
4.1 理論 
 本章での推定理論は単極誘導で体表面電極を利用した生体信号計測を対象と
している．図 4.1 に本章での等価電気回路モデルを示す．これは 3 章で示した等
価電気回路モデルを改良したものである．ここで Vbが信号源の等価電圧源，Rg
が分圧抵抗，Rinが増幅回路の入力抵抗である．Rbは信号源から信号電極，グラ
ウンド電極までの生体内内部抵抗と各電極での接触抵抗の合計値である．本章
では，簡単化のために生体と電極の接触面で発生する接触抵抗は Rbに含まれて
いると仮定している．式 1)，2)に Rgが接続されていない場合に計測される電圧
Voutと，Rgが接続されている場合に計測される電圧 V’outの式を，式 3)に 3 章で
示した AR の式を改めて示す．式 1)～3)から，式 4)として Rbが算出される．AR，
Rbはいずれも信号源に関する位置情報を表す． 
 これまでと同様に，この等価電気回路モデルにおいて，生体内の導電率は一
様と仮定し，体表面電極を生体に取り付けるために使用する導電ペースト，体
表面電極自体，リード線のそれぞれが有する電気抵抗は，Rb，Rg と比較して非
常に小さいと考えて無視している．また，電気的スイッチと初段増幅器の入力
容量も非常に小さいため，その影響はほとんどないと考えて無視している．3 章
では考慮したスイッチの内部抵抗に関して，本章では計測システムを改良する
ことで十分に小さいスイッチに変更したため，モデルから除外している． 
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図 4.1 改良した単極誘導での等価電気回路モデル 
 
𝑉𝑜𝑢𝑡 = 𝑉𝑏      1) 
𝑉′𝑜𝑢𝑡 =
𝑅𝑔
𝑅𝑏+𝑅𝑔
𝑉𝑏     2) 
𝐴𝑅 =
𝑉′𝑜𝑢𝑡
𝑉𝑜𝑢𝑡
      3) 
𝑅𝑏 = (
𝑉𝑜𝑢𝑡
𝑉′𝑜𝑢𝑡
− 1)𝑅𝑔     4) 
 
 ここで信号源を，大きさが同じで極性が異なる 2 つの点電圧源，つまり正の
電位 Vo を有する点電圧源(正極)と負の電位-Vo を有する点電圧源(負極)による電
圧双極子(Vs=2Vo)と仮定する．Vsは図 1.1 で記した電圧源である．この信号源に
よって生じる体表面電位から Rbと信号源位置の関係式を導く．まず，生体を導
電率が一様である容積導体として，その内部に正極のみがあると考えると，図
4.2に示すような正極による電位分布は式 5)に示すラプラス方程式で表すことが
できる[83]．この式で，φは容積導体内での任意に位置における電位であり，こ
の式の解の 1 つは式 6)で表される．ここに φrは正極から任意の距離 r だけ離れ
た位置での電位，R はこの電位の有限領域内に存在する基準までの距離，a はこ
の有限領域内で電位の変化を滑らかにするための正値の係数であり容積導体の
導電率に関連すると仮定している．すなわち，a の値が大きい場合には，信号源
から離れても電位の減衰は緩やかであるのに対して，a の値が小さい場合には信
号源から離れると電位は急激に減衰する．有限領域端までの距離 R に関して，
R>>r が成立するため，正極から r だけ離れた位置での電位は式 7)で表すことが
Rin
Rb
Vb
human body
signal electrode
ground electrode
amplifier
Vout
electrical switch
Rg
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出来る．また，負極から r’だけ離れた位置での電位 φ’r’は正極の場合と同様に考
えることで，式 8)で表すことが出来る． 
 
 
図 4.2 正極による電位分布 
 
∇2𝜑 = 0      5) 
𝜑𝑟 =
𝑎(𝑅−𝑟)
𝑅(𝑎+𝑟)
𝑉𝑜     6) 
𝜑𝑟 =
𝑎𝑉𝑜
𝑎+𝑟
      7) 
𝜑′𝑟′ = −
𝑎𝑉𝑜
𝑎+𝑟′
     8) 
 
 体表面に信号電極とグラウンド電極の 2 つの電極が取り付けられていると考
え，図 4.3 のように正極から信号電極，グラウンド電極までの距離を rps，rpg，
負極から信号電極，グラウンド電極までの距離を rns，rngとすると，Rgが接続さ
れていない場合に計測される電圧 Vout は，式 9)としても表すことが出来る．そ
の結果，式 4)と式 9)から，Rbは式 10)でも表すことができる．式 4)で表される
ように Rbは実測値である Voutと V’outから具体的な数値が算出されるため，式 10)
は Rbが任意の定数であるときに，信号源が存在しうる曲面の方程式となる．こ
こで 3 次元直交座標での正極の座標を xp，yp，zp，負極の座標を xn，yn，znとす
ると，未知数は正極，負極の座標に加えて，Vo，a の 8 つであるため，1 個のグ
ラウンド電極に対して 8 個の信号電極，すなわち 9 個の体表面電極から曲面の
方程式を算出することで，その交点として信号源位置を推定することが可能と
なる． 
φr
Vo
r
inside the
human body
outside the
human body
skin
equipotential line
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図 4.3 信号源の正極，負極と信号電極とグラウンド電極の位置関係 
 
𝑉𝑜𝑢𝑡 = 𝑎𝑉𝑜(
1
𝑎+𝑟𝑝𝑠
−
1
𝑎+𝑟𝑛𝑠
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)  9) 
𝑅𝑏 = {
𝑎𝑉𝑜
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(
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−
1
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+
1
𝑎+𝑟𝑛𝑔
) − 1} 𝑅𝑔 10) 
 
ここで分かりやすいように信号源の正極と負極の位置関係が明確で xn=xp，
yn=yp-10，zn=zpと表すことができ，a と Voが任意の値であると仮定する．そして
容積導体内に 1 つのグラウンド電極と，3 つの信号電極(電極 1，電極 2，電極 3)
が配置されているとする．未知数は xp，yp，zpの 3 つであるため，式 10)で表現
されるのは，信号源の正極が存在しうる曲面の方程式である．そのため，図 4.4
に示すように各信号電極から算出される曲面の交点に信号源の正極が位置する
ことになる．なお，図 4.4 において，3 つの信号電極とグラウンド電極の座標，
および a，Voの値は，後述する本章での検証実験で得られる値を適用している． 
 
rps
rpg
+Vo
-Vo
rns
rng
signal electrode
Vout
ground electrode
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図 4.4 各信号電極で得られた曲面の交点として求められる信号源位置 
 
 3 章で開発した分圧抵抗スイッチング電極による生体信号計測システムを改
良した新しい計測システムを開発したため，その内容を記す．本システムの主
な改良点としては，①分圧抵抗の切り換え周波数の高速化，②サンプリング周
波数の高速化，③分圧抵抗スイッチング電極に搭載される電気的スイッチの高
性能化，④A/D 変換器の高性能化，⑤搭載される電極数の増加の 5 つである．
この改良は，5 章で詳細を記す分圧抵抗スイッチング電極による心臓信号源の推
定を行うために実施したものであり，本計測システムは，分圧抵抗スイッチン
グ電極による生体信号計測システムの 1 つの完成形である．図 4.5 に本計測シス
テムの構成を，図 4.6 にその外観を示す．本システムは大きく分圧抵抗接続部と
アナログマルチプレクサから構成される分圧抵抗スイッチング電極，電極で取
得された電圧を増幅するための増幅回路，増幅回路で増幅された電圧をデジタ
ルデータに変換する A/D 変換回路，変換されたデジタルデータの PC への送信
と分圧抵抗のスイッチングを制御するマイクロプロセッシングユニット(MPU)
から構成されている． 
curved surface 1
curved surface 2
curved surface 3
signal source position
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図 4.5 改良した分圧抵抗スイッチング電極による 
   生体信号計測システムの構成 
 
 
図 4.6 改良した分圧抵抗スイッチング電極による 
   生体信号計測システムの外観 
 
分圧抵抗スイッチング電極は，分圧抵抗接続部とその接続状態を切り換える
ための電気的スイッチとしてアナログマルチプレクサ(ADG708BRUZ，Analog 
Devices)から構成されており，図 4.7 に示すように増幅回路に接続されている．
分圧抵抗接続部は，最大 7 個の異なる値の Rgを自由に付け替えることが可能で
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ある．また，本システムで使用しているアナログマルチプレクサは MPU からの
制御信号により最大で 8通りの接続状態をスイッチングすることが可能である．
また，その内部抵抗は 3 章で使用したマルチプレクサのおよそ 1/170 である 3Ω
(typ 値)と非常に小さく，計測結果への影響が無視できる．増幅回路は 10 TΩ と
非常に大きいオペアンプ(OPA602BP，Analog Devices)による非反転増幅器で構成
されている．非反転増幅器の増幅率は帰還抵抗の値を変えることで任意に設定
することが可能である．本システムには 3 つの分圧抵抗スイッチング電極と，
それぞれに対する増幅回路が搭載されており，最大 3 箇所から生体信号を計測
することが可能であり，使用する電極は図 4.7 内に記載されているアナログスイ
ッチ(ADG734BRU, Analog Devices)の ON／OFF で選択することができる．この
スイッチの ON 抵抗は，2.5 Ω(typ 値)と非常に小さいため，計測結果に影響はな
い． 
 
 
図 4.7 改良した分圧抵抗スイッチング電極と増幅回路の構成 
 
各分圧抵抗スイッチング電極で取得された電圧は増幅回路で増幅後，A/D 変
換回路を介してアナログデータからデジタルデータに変換される．この A/D 変
換回路は，A/D 変換 IC(AD7656BSTZ, Analog Devices)とその電源回路から構成さ
れており，変換されたデータは SPI通信を介して，MPU(LPC1114FBD48/301, NXP 
Semiconductors)に送られる．MPU の役割は A/D 変換 IC から送られてきたデジタ
ルデータのシリアルインターフェイス IC(FT232H，FTDI Chip)を介したリアルタ
イムでの計測用 PC への送信と，A/D 変換のサンプリング周波数の制御，並びに
アナログマルチプレクサを介しての Rgの接続状態の制御である．シリアルイン
ターフェイス回路はMPUから送信される RS232C通信プロトコルの通信データ
interface for Rg electrical switch
signal electrode
analog switch
+
-
non-inverting amplifier
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を USB 通信プロトコルに変換する．また，MPU からアナログマルチプレクサへ
の制御信号はフォトカプラを介して送られる．これはシステム内でアナログ回
路部分とデジタル回路を分離するためである．グラウンドの配線もアナログ回
路とデジタル回路で分離して，A/D 変換 IC 直下の 1 点で結線されている． 
また，本システムで生体信号を計測し，Rb を正しく算出するためには，計測
される電圧に含まれるノイズの影響を小さくする必要がある．そこで，熱雑音
の影響を抑制するために，オペアンプ，AD 変換 IC など，動作中に温度が上昇
する部分にはヒートシンクが取り付けられている．また，本システムは全部で 4
つの電源回路から構成されているが，計測される電圧に影響するオペアンプ，
マルチプレクサ，A/D 変換 IC 内の AD 変換部に供給される電源は，全てバッテ
リから直接供給することでノイズの影響を低減させている．なお，駆動する電
源電圧は分圧抵抗スイッチング電極に搭載されている 3 つのオペアンプが±9 V，
マルチプレクサが±3 V，A/D 変換 IC の AD 変換部が±9 V で，A/D 変換 IC 自
体は 5 V である．また，MPU を含むデジタル回路は計測用 PC の USB から供給
される 5 V で駆動する． 
本計測システムで生体信号を計測するフローに関して記す．本システムには 3
つの分圧抵抗スイッチング電極が搭載されており，計測は，ch1 の Vout の計測，
ch2 の Voutの計測，ch3 の Voutの計測，計測データの PC への送信，ch1 の V’out
の計測，ch2 の V’outの計測，ch3 の V’outの計測，計測データの PC への送信，の
順で実施される．各 ch での電圧の計測は，計測する ch のアナログスイッチを
ON，マルチプレクサを介して Rgの接続状態の変更，過渡応答が落ち着くまでの
ポーリング，A/D 変換によるデータの取得の順で行われる．3 章でのシステムと
同様に過渡応答に関しては，被験者毎に実験開始前にその振る舞いを実測する
ことで確認して，その値を基に十分な待ち時間が設定される．水槽実験でも同
様であり，実測値から十分な待ち時間を設定している． 
 
4.2 水槽を用いた信号源の推定実験 
4.2.1 実験方法 
 本推定理論で生体内電気信号の信号源が推定できることを確認するために，
生体を模した水槽内に計測のための信号電極とグラウンド電極，並びに信号源
としての正極電極と負極電極を配置して，信号源の推定実験を実施した． 
水槽はポリプロピレン製であり，その大きさは 360×510×165 mm である．生
体を模倣するために，水槽の底面から 50 mm の位置までが水道水で満たされて
いる．水槽の底面には直径 0.5 mm のステンレス電極が水槽内での長さが 0.8 mm
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となるように設置されている．その電極間距離は 20 mm であり，図 4.8 に示す
配置で 25 本配置されており，中央部に配置されている電極#1～#9 を電圧を計測
するための計測電極として使用した．なお，電極#5 は水槽底面の中央に一致す
る． 
 
 
図 4.8 計測電極の配置 
 
図 4.9 に示すような位置関係で水槽内に信号源の正極電極(Vo)と負極電極(-Vo)
が配置されている．これらの電極は，直径 0.5 mm，長さ 0.2 mm のステンレス電
極で，電極間距離は 10 mm である．正極電極が電極#5 の真上に位置し，正極電
極と電極#5の距離は12 mmである．この信号源からは信号源電圧として±4.5 V，
80 Hz の正弦波が出力される．これらの振幅と周波数は計測される電圧が体表面
心電図と同程度になるように振幅の範囲が±5 mV，周波数が 80 Hz となるよう
に調整されている．本実験では図 4.9 に示すような直交座標系を設定し，電極#1
を原点として表 4.1 に示すように各計測電極，信号源電極の座標を設定した． 
  
20 mm
#1#2#3
#4#5#6
#7#8#9
20 mm
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  a) 
 
 
 
b) 
 
図 4.9 計測電極と信号源電極の位置関係; a) 全体図, b) 電極近傍の拡大図 
 
表 4.1 計測電極と信号源電極の座標[mm] 
 
 
510mm
360mm
165mm
-Vo Vo
#1#2#3
#4#5
#9
#6
#7#8
X
Z
Y
60mm
30mm
60mm
X Y Z
electrode #1 0 0 0
electrode #2 -20 0 0
electrode #3 -40 0 0
electrode #4 0 20 0
electrode #5 -20 20 0
electrode #6 -40 20 0
electrode #7 0 40 0
electrode #8 -20 40 0
electrode #9 -40 40 0
Vo -20 20 12
-Vo -20 10 12
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 電極#1 をグラウンド電極，電極#2～#9 を信号電極として，グラウンド電極と
各信号電極において信号源から生じる電圧を計測した．計測時間は 240 s，信号
増幅率は 47 dB，サンプリング周波数は 1 kHz とした．信号源の位置推定実験を
実施するに先立って，すべての計測電極で電圧が減衰される Rgを確認し，その
値を 100 kΩ とした．本実験では，信号源位置が変化しないため，Rgの接続状態
を高速でスイッチングさせる必要はない．そのため，Rg が接続されていない場
合での計測と，Rgが接続されている場合での計測を 20 s 間隔で繰り返した．ま
た，電極の周囲に気泡が発生した場合，大きな抵抗成分となり算出される Rbに
影響することで，Rb が信号源の位置情報を反映することが難しくなると考えら
れるため，計測前に電極周囲の気泡を除去した．計測実験は室温環境下で行い，
水槽内の水道水の水温と導電率は，それぞれ 26.9 ℃，125 μS/cm であった． 
 
4.2.2 解析方法 
本実験では正極の座標を xp，yp，zp，負極の座標を xp，yp-10，zp，として，計
測された電圧から図 4.4 と同様に正極の推定を行った．Voは信号源間で発生させ
ている正弦波の振幅から 2.25 V とした．そのため，未知数は正極座標 xp，yp，zp，
と係数 a の 4 つであり，4 本の連立方程式の解として正極の位置を推定した． 
 計測された電圧データの解析は実験終了後に実施した．解析手順としては，
まず計測回路のオフセット電圧を除去した．このオフセット電圧は実験開始前
に計測システムの入力をグラウンドに短絡させた状態で計測された電圧である．
その後，240 s の計測データ内で Rgが接続されている場合と Rgが接続されてい
ない場合の区間において，分極電圧による基線の変動が小さい 5 s のデータを抽
出し，増幅率を除去することで実際の計測電圧に変換した．このデータに対し
て線形回帰を行うことで分極電圧による基線の変動を除去した．信号周波数以
外の帯域に混入するノイズ成分を除去するために，70～90 Hz のバンドパスフィ
ルタによる信号処理を行った後，Rgが接続されている場合のピーク値と Rgが接
続されていない場合のピーク値の平均値を，それぞれ Vout，V’outとして，式 10)
に示す方程式を導き，信号源を推定した．なお，式 10)は非線形連立方程式であ
るため，複数の解が算出される．そのため，水槽内における信号源電極の配置
と係数 a の定義から，式 11)～14)の範囲となる解を交点とした． 
 
−200 < x < 0     11) 
0 < y < 275     12) 
0 < z < 40     13) 
0 < a      14) 
56 
 
4.3 実験結果 
 図 4.10 に各信号電極で計測された電圧の信号処理後の波形の一例を示す．電
極#3 において，計測される電圧は他の電極で計測される波形と比較すると著し
く小さいことが確認される．電極#2～#9 において，Rgを接続した場合に振幅は
減衰している． 
 
 電極#2 
 
 
 電極#3 
 
 
 電極#4 
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 電極#5 
 
 
 電極#6 
 
 
 電極#7 
 
 
 電極#8 
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 電極#9 
 
図 4.10 電極#2～#9 で計測された電圧波形(信号処理後) 
 
図 4.11に電極#2～#9 での振幅のピーク値から求めた Voutと V’outから算出され
た AR の値を示す．この結果において，AR は電極#5～#9 でほぼ同じ大きさであ
り，電極#2～#4 での AR は電極#5～#9 と比較して小さいことが確認される． 
 
 
図 4.11 電極#2～#9 で算出された ARの値 
 
 図 4.12に電極#2～#9において，算出されたRbの値を示す．この結果において，
電極#5～#9 での Rbはほぼ同じ大きさであり，電極#2～#4 の Rbは電極#5～#9 で
の Rbよりも大きいことが確認される．また，電極#4 と電極#6 は信号源電極との
位置関係が同じであるにもかかわらず，Rbの値が異なっている． 
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図 4.12 電極#2～#9 で算出された Rbの値 
 
表 4.2 に信号源の正極電極側に位置する電極#4～#9 の 6 つの信号電極を組み
合わせることで合計 15 通りの電極配置で推定した xp，yp，zp，a の推定値を，図
4.13 に推定された正極位置の平均値と実際の正極電極，負極電極との位置関係
を示す．この図において，1 通りだけ，電極の組合せによって，解が得られない
場合があるが，その組み合わせを除くと実際の正極電極の位置が推定されてお
り，実際の位置と推定された平均位置との誤差は，X 軸方向で-0.5 mm，Y 軸方
向で-1.1 mm，Z 軸方向で+1.8 mm であり，最大推定誤差は電極#4，#6，#8，#9
の組合せの場合に，Z 軸方向で+2.6 mm である． 
 
表 4.2 電極の組合せと推定値 
 
  
0
90
180
#2 #3 #4 #5 #6 #7 #8 #9
R
b
[k
Ω
]
Electrode
combination of
electrode
a X Y Z
#4, #5, #6, #7 0.0102 -20.3 18.9 13.6
#4, #5, #6, #8 0.0102 -20.3 18.9 13.6
#4, #5, #6, #9 0.0102 -20.3 19.1 13.5
#4, #5, #7, #8 0.0102 -20.4 18.9 13.6
#4, #5, #7, #9 0.0104 -20.5 18.8 13.8
#4, #5, #8, #9 0.0105 -20.6 18.7 13.8
#4, #6, #7, #8 0.0102 -20.3 19.0 13.5
#4, #6, #7, #9
#4, #6, #8, #9 0.0108 -20.3 18.9 14.6
#4, #7, #8, #9 0.0106 -20.5 18.8 14.0
#5, #6, #7, #8 0.0102 -20.3 19.0 13.6
#5, #6, #7, #9 0.0102 -20.5 19.1 13.5
#5, #6, #8, #9 0.0102 -21.5 19.3 13.2
#5, #7, #8, #9 0.0105 -20.5 18.7 13.9
#6, #7, #8, #9 0.0107 -20.5 18.9 14.4
Average 0.0104 -20.5 18.9 13.8
S.D. 0.0002 0.3 0.2 0.4
-
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  a) 
 
 b)     c) 
     
図 4.13 信号源位置の推定結果; a) 3 次元表示，b) XY 平面，c) YZ 平面 
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4.4 考察 
 図 4.10 に示す各信号電極における信号処理後の計測波形から，Rgを接続する
ことで振幅が減衰していることが確認され，この結果は分圧抵抗スイッチング
電極による生体信号計測の計測理論に一致する．この結果から，本章で開発し
た分圧抵抗スイッチング電極による生体信号計測システムで生体を模した水槽
内に発生された正弦波信号を正しく計測できていると考えられる． 
電極#3 において，電圧波形の振幅が他の電極と比べて著しく小さくなってい
のは，本実験での信号源電極と計測電極の位置関係において，信号電極の正極
と負極が，共に信号電極とグラウンド電極の垂直二等分線近傍に位置すること
が理由である．このような位置関係となるとき，正極，負極から信号電極，グ
ラウンド電極までの距離は等しくなるため，正極，負極によって信号電極とグ
ラウンド電極に生じる電位の大きさも等しくなる．全ての電極が取り付け誤差
や電極の寸法公差がない状態で配置されている場合には，電極#3 では電圧は計
測されないが，これらの誤差をなくすことは難しい．これらのことから電極#3
で計測される電圧は他の電極で計測されるものと比較して，著しく小さくなっ
ている．この結果は，4.1 節で示したラプラス方程式の解として求められた信号
源による電位分布の理論に一致するため妥当な結果である． 
 図 4.11 と図 4.12 に示される AR と Rbの結果において，電極#5～#9 での AR，
Rb の大きさはほぼ同じである．AR と Rb は共に信号源と計測電極の位置関係を
表すことから，この結果は，水槽実験における信号源と電極#5～#9 の位置の違
いによる Rbの変化が小さいことを示唆している．また，信号源との位置関係が
同じであるにも関わらず，電極#4 と電極#6 での Rbが異なる理由としては，各電
極の取り付け誤差，電極の寸法公差，電極の表面状態などが Rbに影響している
ことが考えられる． 
表 4.2 と図 4.13 に示す信号源位置の推定結果から，推定された値の平均値と
実際の位置の誤差は最大で+1.8 mm，各電極の組合せにおいて算出される推定値
と実際の位置の最大誤差は+2.6 mm である．15 通りの電極の組合せ中に 1 通り
だけ信号源を推定出来ない場合があるが，それを除くと正極位置が推定されて
いることから，本推定理論は妥当であると考えられる．電極#4，#6，#7，#9 の
組合せでは，4 本の連立方程式は実数解をもたない，すなわち信号源位置が推定
されない．この電極配置では信号源の正極と負極は電極#4 と電極#6，並びに電
極#7 と電極#9 の垂直二等分線上に位置する．この場合，4 つの曲面の交点は電
極#4 と電極#6，並びに電極#7 と電極#9 で算出される Rbが一致するときのみ，
存在する．そのため，電極の状態によって生じている Rbのばらつきによって，
この組み合わせでは解が求まらないと考えられる． 
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 推定された係数 a の値は，ほぼ一定の値である．本推定理論では，a は導電率
に関する係数であり，本実験では水槽内の導電率は一様であることから，この
値が導電率を反映していると考えられる．a の値と導電率の関係に関しての詳細
な検討は，今後の研究で実施する． 
 
4.5 4 章まとめ 
 本章では分圧抵抗スイッチング電極による生体信号計測によって得られる信
号源に関する電圧情報と位置情報を使用した信号源の推定理論を示した．この
推定理論では，正極と負極からなる大きさを有する信号源によって，体表面に
生じる電位分布の理論式をラプラス方程式から導き，これと分圧抵抗スイッチ
ング電極によって算出される Rbを用いることで信号源が推定される．検証とし
て実施した生体を模倣した水槽内に配置した信号源位置の推定実験において，
信号源位置を推定できたことから本推定理論の妥当性が示された． 
本推定理論に関して課題としては，水槽と生体の違いが推定結果に及ぶ影響
の検討，係数 a と導電率の関係を明確にすることに加えて，信号源に対する電
極配置を考慮することが挙げられる．図 4.10 に示す結果のように，信号源が信
号電極とグラウンド電極の垂直二等分線上にある場合，計測電圧が著しく小さ
くなる．この場合，計測電圧に対するノイズの影響が大きくなり，その結果，
AR や Rbの算出精度が低下する可能性がある．そのため，グラウンド電極，信号
電極の最適な配置を検討する必要がある． 
  
63 
 
5 分圧抵抗スイッチング電極による
心臓信号源の推定 
 
 本章では，分圧抵抗スイッチング電極による生体内電気信号の信号源推定理
論の生体への適用例として，体表面心電図を用いた心臓信号源の推定に関して
記す．ここでは，これまでに確認してきた内容を含めて，体表面心電図から算
出される生体内内部抵抗に対する電極と心臓の位置関係の影響，並びに推定さ
れた心臓信号源の位置を心臓の電気生理学の知見と比較することで，その妥当
性を示す． 
 
5.1 心臓電気活動 
 本節では，本章で分圧抵抗スイッチング電極による生体内電気信号の信号源
推定の対象となる心臓信号源を生じさせる心臓電気活動に関して記す． 
心臓電気活動は，右心房の上部にある洞結節で電気的な興奮が生じることか
ら始まる．洞結節で始まった興奮は，まず心房内で伝搬されることで，心房が
収縮する．心房内を伝搬された興奮は心房と心室の間に存在する房室結節を介
してヒス束，右脚・左脚，プルキンエ繊維の順で伝搬されることで，心室全体
が収縮することで全身に血液が送り出される．このように洞結節から始まり，
心室全体へと伝搬されていく電気的な興奮伝搬を体表面電極で計測したものが
心電図波形である．心電図波形に現れる特徴的な波形には名称があり，興奮伝
搬の順に従い，心房での脱分極を反映する P 波，心室での脱分極を反映する Q
波，R 波，S 波，心室の再分極を反映する T 波である．中でも R 波は左心室か
ら大動脈に血液が送り出されるタイミングであり，大きな振幅として確認され
る[69]．本章では，この R 波を対象として心臓信号源を推定する． 
本章で実施する体表面心電図波形による心臓信号源の推定は，この電気的な
興奮の発生源を推定することである．1 章で記したように心臓信号源の推定を行
うためには，この心臓内を伝搬される電気的な興奮を何らかの電気モデルに置
き換える必要がある．ここでは，4 章の水槽実験のように電気的な興奮を大きさ
が等しく，極性が異なる電圧双極子と考え，電気的な興奮の伝搬は，この電圧
双極子が心臓内を移動することによって発生していると仮定する． 
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5.2 心臓信号源の推定実験 
5.2.1 実験方法 
 本章では健常成人男性 1 名(30 歳)を被験者として，分圧抵抗スイッチング電極
によって計測された体表面心電図を用いた心臓信号源の推定実験を実施した．
本実験では体表面心電図から心臓信号源を推定するため，被験者に心臓疾患の
病歴がないことを確認した．本実験では被験者に対して十分なインフォームド
コンセントを行ったのち，被験者の同意を得てから実施した．なお，本実験の
被験者は著者である． 
本実験では 4 章で記した単極誘導を対象とした等価電気回路モデルによって
心臓信号源の推定を行った．本実験における電極の配置位置を図 5.1 に示す．本
推定理論で信号源位置を推定するためには，1 つのグラウンド電極と 8 つの信号
電極が必要となる．12 誘導心電図では，グラウンド電極は心臓電気活動の影響
を受けないように心臓から十分に離れた位置である右足足首に設置される．し
かしながら，本推定理論では，信号源とグラウンド電極間の生体内内部抵抗を
取得するために，グラウンド電極も心臓電気活動の影響をうける場所に設置す
る必要がある．そのため，グラウンド電極は胸骨下端から，30 mm の位置で正
中線近傍に配置した．信号電極に関しては 12 誘導心電図での胸部誘導における
V1，V2，V3，V4，V5，V6 と，第 2 肋間における V2 と同じ位置を#1，第 3 肋
間における V2 と同じ位置を#2，第 3 肋間における V4 と同じ位置を#3 として，
合計 9 箇所に配置した．本推定理論では，体表面に取り付けた電極の 3 次位置
情報が必要となるため，磁気センサ式 3 次元形状取得システム(3D デジタイジン
グシステム，メロンテクノス)を用いて電極座標を取得した．本システムを用い
た測定系の原点は上半身の中心部近傍とし，図 5.1 に示すように座標軸を設定し
た．実際に計測された電極の座標は表 5.1 に示す．また，同じく 3 次元形状取得
システムで，胸部の輪郭を計測した． 
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図 5.1 信号電極とグラウンド電極の配置位置 
 
表 5.1 信号電極とグランド電極の位置座標 
 
 
体表面電極は医療用皿電極(AP-C010-15，フタミ ME)を用いて，アルコールを
染み込ませた脱脂綿と皮膚前処理剤(スキンピュア，日本光電)を用いて，十分に
前処理を行ったのち導電性ペースト(Ten 20 EEG Conductive Paste，Weaver and 
Company)を用いて被験者の皮膚表面に取り付けた．電極ペーストが皮膚に十分
になじみ生体と電極の接触面で発生する接触抵抗が安定するように電極配置か
ら 1 時間後に心電図の計測実験を行った． 
 本実験は単極誘導で実施しているため，商用電源ノイズの混入を防ぐために，
シールドルーム内で実施した．心電図の計測実験中，被験者の姿勢は安静座位
とした．心電図の計測は，4 章で記した分圧抵抗スイッチング電極による生体信
号計測システムで行い，本システムは最大 3 箇所からの生体信号を計測するこ
Y
X
Z
electrode X Y Z
#1 7.6 5.8 -6.6
#2 2.6 5.8 -7.2
#3 3.6 11.0 -5.6
V1 -1.8 -2.0 -8.2
V2 -1.0 6.2 -7.2
V3 -5.1 8.9 -6.0
V4 -6.9 11.1 -3.7
V5 -7.2 13.3 0.3
V6 -6.6 13.9 3.9
GND -7.9 1.0 -8.4
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とが可能であるため，1 回の計測時間を 240 s として，3 回に分けて心電図の計
測した．1 回目の計測では V2，V3，V4 の心電図波形を，2 回目の計測では V5，
V6，V1 での心電図波形を，3 回目の計測では#1，#2，#3 の心電図波形を計測し
た．信号の増幅率は 57 dB，サンプリング周波数は 335 Hz である． 
心臓信号源の位置推定実験に先立って，計測システムを用いて被験者の心電
図波形を計測し，その振幅を適切に減衰させることができる値として Rg は 2.2 
kΩ とした．また，心活動に伴って心臓内を移動する心臓信号源に対して，信号
源が同じ位置にある状態で Rgが接続されていない場合と，Rgが接続されている
場合の心電図を計測するために Rgの接続状態を高速で切り換えた．心電図波形
の周波数帯域は 0.05～100 Hz であることから，切り換え周波数を 667 Hz とした
[69]． 
 
5.2.2 解析方法 
 PC に取り込まれた計測データの解析は，計測実験終了後に実施した．まず，
計測システムのオフセット電圧を除去した．このオフセット電圧は，実験開始
前に計測システムの入力をグラウンドに短絡させた状態で計測された電圧であ
る．その後，Rgが接続されている場合と Rgが接続されていない場合のそれぞれ
の計測データで分極電圧による基線の変動が少ない 24.5 s 間のデータを抽出し
た．このデータに対して線形回帰を行うことで分極電圧による基線の変動を除
去した．その後，これらのデータに対して各信号電極での R 波のピーク値を基
準として，1 拍ごとの心電図波形に分割した．抽出区間は，心電図波形の特徴点
である P 波の始点から，T 波の終点を含む，およそ 0.7 s 間とした． 
本実験では，Rgを高速スイッチングしているが，図 5.2に示すようにVoutとV’out
の計測には，およそ 1.5 ms の遅延時間が発生する．そこで心臓信号源の同時性
を維持するために V’outを補正した．具体的には，Rgが接続されていない状態で
任意の時間 T ms で計測された電圧を Vout(T)，1.5 ms 後に Rgが接続された状態で
計測された電圧を V’out(T+1.5)とする．サンプリング周波数が 335 Hzであるため，
V’out(T+1.5)の 1 つ前のデータは V’out(T-1.5)で表される．これら 2 つのデータ間を
線形補間することによって，V’out(T)を算出した． 
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図 5.2 Voutと V’outに発生する遅延とその補正 
 
計測値に含まれるホワイトノイズの影響するために，10 拍分の心電図波形の
加算平均を行った．この加算平均心電図に対して，0～0.01 s 間の平均値を心電
図の基線として，Rg が接続されている場合と，Rg が接続されていない場合の R
波ピーク値に対して増幅率を除去して実際の体表面心電図の電圧に変換した値
をそれぞれ Vout，V’outとして Rbを算出した．そして，4 章に示す式 10)を用いて
R 波の心臓信号源が存在しうる曲面の方程式を取得した．本章では，推定する未
知数として，心臓信号源の正極の位置座標を xp，yp，zp，負極の位置座標を xn，
yn，zn，心臓信号源の電圧の大きさを Vo，導電率に関する係数を a とした．その
ため，8 本の連立方程式の解をニュートン法によって算出した． 
ニュートン法では初期値によって，得られる解が異なる場合がある．そこで，
初期値の探索範囲を設定し，その範囲において，式 1)に示す評価関数が一定値
に収束した場合，もしくは反復計算回数の上限に到達したときの値を解の候補
とした．式 1)において，Rbcal は連立方程式から算出される抵抗値であり，Rbmeas
は，実測値から算出される抵抗値である．収束条件は S < 25，反復計算回数の上
限は 50 回とした．本実験では，電極の配置から xp，yp，zp，xn，yn，znの初期値
の探索範囲を式 2)～式 4)として，探索範囲の最小値から 2ずつ値を変動させた．
式 5)に示す係数 a の探索範囲は，水槽実験の結果に基づいて設定し，式 6)に示
す Voの探索範囲は実験的に求めた．これらの値は探索範囲の最小値から 0.2 ず
つ値を変動させた．算出された解の候補の内，式 7)～式 10)に示す電極の配置と
a の定義から求まる解領域内で式 1)に示す評価関数を最小とする組合せを最適
解とした． 
 
S = ∑ (𝑅𝑏𝑚𝑒𝑎𝑠𝑛 − 𝑅𝑏𝑐𝑎𝑙𝑛)
28
𝑛=1    1) 
−8 < 𝑥𝑝,  𝑥𝑛 < 4     2) 
−2 < 𝑦𝑝,  𝑦𝑛 < 14     3) 
−8 < 𝑧𝑝,  𝑧𝑛 < 4     4) 
0 < a < 1      5) 
Vout
V’out
1.5 ms
68 
 
0.2 < 𝑉𝑜 < 0.6     6) 
−8 < 𝑥𝑝,  𝑥𝑛 < 4     7) 
−2 < 𝑦𝑝,  𝑦𝑛 < 14     8) 
−8 < 𝑧𝑝,  𝑧𝑛 < 4     9) 
0 < a      10) 
 
5.3 実験結果 
 図 5.3 に各信号電極での加算平均心電図を示す．すべての電極での加算平均心
電図波形において，Rg が接続されている場合に，振幅が減衰していることが確
認される． 
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図 5.3 各信号電極での加算平均心電図波形 
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 図 5.4 に各信号電極で算出された Rbの値を示す．V6 の値が最も大きく，次い
で#2，#3，V4 が同程度である．そして，V5，#1，V2，V3 の順で小さくなり，
V1 が最も小さい． 
 
 
図 5.4 各信号電極での R 波から算出された Rbの値 
 
 表 5.2 に 9 個の電極を組み合わせることで合計 9 通りの電極配置で推定した
Vo，a，xp，yp，zp，xn，yn，zn の推定値を示す．ここで，導電率に関する係数 a
の値が，4 章ではおよそ 0.01 であったのに対して，平均値が 0.194 と大きな値で
あることが確認される．また，Voが大きいほど，a の値が小さいことが確認され
る．正極と負極の座標はともに，平均値から±1.0 cm 程度のばらつきがある． 
 
表 5.2 電極の組合せと推定値 
 
 
図 5.5 に胸部を前額面の正面から，矢状面の左から，横断面の上から見た場合
における推定された心臓信号源位置と解剖学に基づく心臓位置と電極の位置関
600
700
800
900
1000
1100
1200
#1 #2 #3 V1 V2 V3 V4 V5 V6
R
b
[Ω
]
electrode
combination of electrodes Vo[V] a xp[cm] yp[cm] zp[cm] xn[cm] yn[cm] zn[cm]
#1, #2, #3, V1, V2, V3, V4, V5 0.022 0.175 -6.2 9.9 -1.3 -5.2 3.5 -2.8
#1, #2, #3, V1, V2, V3, V4, V6 0.008 0.457 -7.1 10.8 -1.0 -5.6 3.3 -2.9
#1, #2, #3, V1, V2, V3, V5, V6 0.115 0.069 -6.8 9.7 2.0 -7.1 3.4 1.4
#1, #2, #3, V1, V2, V4, V5, V6 0.006 0.846 -5.2 12.9 1.6 -6.5 2.8 -0.5
#1, #2, #3, V1, V3, V4, V5, V6 0.186 0.023 -7.4 9.4 0.3 -5.9 2.1 -1.7
#1, #2, #3, V2, V3, V4, V5, V6 0.363 0.020 -5.6 9.1 2.0 -3.8 -0.6 0.4
#1, #2, V1, V2, V3, V4, V5, V6 0.047 0.103 -5.1 10.6 1.1 -5.5 2.2 -1.0
#1, #3, V1, V2, V3, V4, V5, V6 0.339 0.016 -7.3 9.5 0.3 -7.5 3.9 -0.1
#2, #3, V1, V2, V3, V4, V5, V6 0.124 0.038 -7.6 9.6 0.3 -6.0 2.0 -2.0
Average 0.134 0.194 -6.5 10.2 0.6 -5.9 2.5 -1.0
S.D. 0.129 0.266 0.9 1.1 1.1 1.0 1.3 1.4
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係を示す．解剖学に基づく心臓位置は BodyParts3D/Anatomography(Copyrightc 
2008 ライフサイエンス統合データベースセンター licensed by CC 表示－継承
2.1 日本)で作成した．図中左側に示す心臓信号源の推定結果において，灰色の
プロットは信号電極，黒色のプロットはグラウンド電極であり，緑色のプロッ
トは身体の輪郭である．右側に示す解剖学的な心臓位置に関して黒点は電極位
置を表し，緑の点線は推定結果における輪郭線におおよそ一致する． 
前額面の X 軸に着目すると正極，負極ともに V3，V4 近傍領域に多く推定さ
れており，Y 軸に着目すると正極は V3 と V4 の間に，負極は正中線近傍に推定
されている．矢状面において，Z 軸に着目すると正極は V5 よりも背側に，負極
は V5 よりも腹側に推定されている．横断面において，Y 軸に着目すると正極は
V6 近傍に，負極は正中線近傍に多く推定されている． 
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b) 
 
 
 c) 
 
図 5.5 心臓信号源の推定位置; a) 前額面, b) 矢状面, c) 横断面 
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5.4 考察 
 図 5.3 に示す加算平均心電図において，すべての電極で Rgが接続された場合
に，計測される心電図の振幅は小さくなっている．これは，分圧抵抗スイッチ
ング電極による生体信号計測の理論に一致する結果であるため，分圧抵抗スイ
ッチング電極によって心電図が問題なく計測できていると考えられる． 
 図 5.4 に示す R 波のピーク値で算出された Rbにおいて，信号電極毎にその値
が異なる．これは心臓信号源と電極の位置関係の違いを反映していると考えら
れる．しかしながら，Rb には生体と電極の接触面で発生する接触抵抗が含まれ
ているため，その影響を検討する必要がある． 
 表 5.2，図 5.5 に示す推定結果において，係数 a の値が 4 章で示した水道水で
の実験の時よりも大きい．生体の導電率は水道水よりも大きいことから考える
と係数 a は，この導電率の違いを反映していると考えられる．また，図 5.5 の右
側に示すように心臓解剖学の知見において，健常成人男性では，心臓のおよそ
2/3 は正中線よりも左側に位置しており，この領域の大部分は左心房，右心室，
左心室である．そして，心臓の前面は右心室が占めており，左心室は心臓の左
方端から右心室の後ろ側に位置している．そのため胸部誘導の V2，V3 は右心
室に面していることになる．また，心臓の左下先端に位置する心尖は左側 5 後
肋間の正中線から 7～9 cm の位置である．また，矢状面左側から心臓を眺めた
場合，左心室は右心室の後ろ側に位置することになり，V5，V6 が左心室に面す
る[59, 84]．これらのことから推定された心臓信号源の正極は左心室近傍に，負
極は右心室近傍にあると考えられる．R 波が心室の電気的活動によって生じてい
ることから，この推定結果は妥当であると考えられる．また，Rudy らが R 波の
タイミングで推定した心外膜表面電位分布において，左心室は正値，右心室は
負値の電位を示している[85]．これは本実験結果における正極と負極の推定位置
に一致する．このことは，正極と負極の推定結果が妥当であることを示唆して
いる．今後，MRI などと合わせて，その推定位置に関してさらなる検討を実施
する． 
 
5.5 5 章まとめ 
 本章では，本論文で論じてきた分圧抵抗スイッチング電極による生体内電気
信号の信号源推定理論の生体への適用例として，体表面心電図の R 波を対象と
して心臓信号源の推定を行った．推定された信号源の正極位置は左心室近傍，
負極位置は右心室近傍であった．R 波は心室が収縮するときに発生する振幅変化
であること，並びに R 波を対象とした心外膜上での電位分布の推定において，
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左心室は正の電位分布，右心室は負の電位分布を示していることから推定され
た信号源は妥当な結果であることが示された． 
 心臓信号源の推定に関しても，水槽実験と同様に最適な電極配置を検討する
ことは今後の課題である．本章では心臓の電気的な興奮の伝搬を電圧双極子で
仮定しており，この双極子の向きや位置は興奮伝搬に伴って変化すると考えら
れる．すなわち，4 章における信号源，信号電極#3，グラウンド電極の位置関係
のように双極子が信号電極とグラウンド電極の垂直二等分線上に位置するとき，
信号源に関する電圧は計測されず，Rb を得ることができない．本推定方法は信
号源から信号電極，グラウンド電極の Rbを利用して推定を行うため，信号電極
だけでなく，グラウンド電極も含めて電極間距離なども考慮した最適な電極配
置を検討する必要がある． 
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6 おわりに 
本論文では，体表面電極で計測された生体電気信号から，生体内電気信号の
信号源を推定する分圧抵抗スイッチング電極による生体内電気信号の信号源推
定システムの実現を最終目標にコア技術となる分圧抵抗スイッチング電極によ
る生体信号計測システムの基礎検討を行い，その妥当性を確認した．本章では，
各章での検討結果の概説を記した後，最終目標実現に向けた課題点，そして本
研究の新規性を改めて記して，本論文の結論とする． 
2 章では分圧抵抗スイッチング電極による生体内電気信号の信号源推定で基
本的な考え方となる生体内内部抵抗と分圧抵抗による抵抗の分圧則を使用した
生体電気信号の計測理論を示した．この計測理論によって体表面に取り付けら
れた 2 つの電極間を分圧抵抗で短絡させることで生体内内部抵抗を算出するこ
とが可能となる．検証実験では，この計測方法によって計測された外側腓腹筋
の筋電図から算出される生体内内部抵抗は，既存の生体電気インピーダンス法
と同じ方法で計測されたリファレンス抵抗と同様に下腿浮腫の発生前後で減少
することを示し，この結果から本計測理論で算出される生体内内部抵抗が妥当
であることを確認した．また，本手法を用いることで，より高感度に下腿浮腫
が計測可能であることも示した． 
3 章では，抵抗の分圧則を使用した生体信号計測から信号源に関する位置情報
の算出方法に関して記した．この方法では分圧抵抗が接続されていない場合に
計測される電圧と，分圧抵抗が接続されている場合に計測される電圧の減衰比
が信号源に関する位置情報を表すと考えた．また，信号源が同じ位置にある状
態で減衰比を算出するために，分圧抵抗の接続状態を高速で切り換えることが
できる分圧抵抗スイッチング電極による生体信号計測システムを開発した．検
証実験では，事象関連電位の１つである P300 の脳信号源の簡易推定を行い，頭
蓋内電極で脳電気活動を直接計測した結果と同様にその信号源が脳深部にある
ことを示し，減衰比が電極に対する信号源の位置情報を表すことの妥当性を確
認した． 
4 章では，分圧抵抗スイッチング電極で得られる生体内内部抵抗を用いた生体
内電気信号の信号源推定理論を記した．この理論では，信号源によって体表面
に生じる電位をラプラス方程式から導き，これと生体内内部抵抗を組み合わせ
ことで，信号源が存在しうる曲面の交点として信号源が推定される．また，3 章
で記した分圧抵抗スイッチング電極による生体信号計測システムを改良するこ
とで分圧抵抗スイッチング電極による生体信号計測システムを完成させた．検
証として，生体を模倣した水槽内に配置した信号源の正極位置の推定実験を行
い，2.6 mm の精度で推定出来ることを示し，本推定理論の妥当性を確認した． 
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5 章では，4 章で記した分圧抵抗スイッチング電極による生体内電気信号の信
号源の推定理論の生体への適用例として体表面心電図から，心臓信号源を推定
した．心電図波形における R 波に関する心臓信号源を推定した結果，推定され
た信号源は心室近傍であり，この結果は心臓の電気生理学的な知見に一致する
ことから妥当な結果であることを確認した． 
本論文で，その最終目標である分圧抵抗スイッチング電極を利用した生体内
電気信号の信号源推定システムの基礎検討としての，分圧抵抗スイッチング電
極による体表面生体電気信号の計測理論の確立，そのために必要となる計測シ
ステムの開発，並びに信号源推定の基礎理論の確立は完了した．その結果，課
題点を明確にすることができた．大きく 2 つあり，1 つ目は接触抵抗の影響の低
減である．2 章や 3 章で記したように同じ電極であれば，接触抵抗を含んだ状態
でも生体内内部抵抗の増減や信号源の位置変化を推定することは十分に可能で
あるが，複数の電極を使用する場合，その影響を低減させる必要がある．2 つ目
は，最適な電極の配置である．本手法で信号源を推定するためには，当然のこ
とながら対象となる信号源から生じる電位を体表面で計測する必要がある．そ
のためには分圧抵抗を接続しても電圧が計測できるような電極位置を検討する
必要がある． 
以上のように，本論文では分圧抵抗スイッチング電極による生体内電気信号
の信号源推定理論の基礎検討を行い，本推定理論の有用性を示した．本推定理
論のように生体を抵抗と信号源による等価電気回路でモデル化する方法は，こ
れまでにない新しい推定方法である．その基本的な考え方である抵抗の分圧則
を用いた生体信号の計測方法は，これまでにない新しい計測方法であり体表面
で計測された生体信号から，生体内内部抵抗が算出可能であるという大きな特
徴を有する．これによって得られる信号源に関する電圧と生体内内部抵抗の 2
つの情報を使うことで，従来よりも少ない電極数で信号源が推定できる可能性
があると考えている． 
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